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La restauration au moyen de la microstimulation electrique d'une vision fonc-
tionnelle chez les personnes atteintes de cecite totale est aujourd'hui l'objectif de 
quelques equipes de recherche a travers le monde. Ceci requiert l'amelioration signi-
ficative d'un nombre important des performances et caracteristiques generalement 
presentees par les implants existants aujourd'hui et destines a d'autres applications. 
Dans le contexte present ou des resultats d'experiences physiologiques permettant de 
definir des parametres et strategies optimales se font attendre et considerant la variete 
des approches proposees, une flexibilite maximale quant aux capacites du dispositif 
est egalement hautement desirable. 
A ce jour, la litterature presente une variete d'approches et de circuits permettant 
d'atteindre des performances brutes adequates pour plusieurs de ces aspects critiques. 
Malheureusement, au meilleur de nos connaissances, aucun ne possede l'ensemble des 
caracteristiques desirees. De plus, les travaux axes sur les dispositifs implantables 
font generalement fi des composants externes du systeme et inversement. Pourtant, 
une solution optimale ne peut etre obtenue qu'en considerant tous les elements du 
systeme ayant des impacts inter-relies. 
Le present travail vise done principalement a elaborer et a proposer un systeme 
complet, constituant un pas significatif vers une solution coherente ou aucun aspect 
critique n'est laisse au hasard ou commodement neglige. De ces efforts decoulent 
differents elements originaux et une base de travail concrete et evolutive presentant 
les principales caracteristiques suivantes : 
- une architecture modulaire, qui constitue a notre avis la seule approche offrant 
simultanement un encombrement raisonnable, la possibilite d'un large champ 
visuel et d'une efficacite energetique optimale; 
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- une grande flexibilite d'utilisation, autant par les modes offerts que par les 
strategies de modulations supportes ; 
- une grande efficacite energetique, rendue possible notamment grace au controle 
adaptatif de la puissance transmise permettant de tendre vers une efficacite 
optimale sans compromettre la securite d'utilisation du systeme; 
- une securite d'utilisation accrue par 1) l'utilisation d'une compensation de la 
puissance transmise au moyen d'une approche predictive et 2) l'inclusion de 
diverses methodes augmentant les capacites de diagnostic du systeme quant a 
l'etat du systeme post-implantation ; 
- une architecture rendant les modifications et ameliorations au systeme relati-
vement aisees. 
Un prototype du systeme incluant deux circuits integres dedies implemented en 
technologie CMOS 0,18 /im, controles et alimentes par un lien inductif, est en mesure 
d'effectuer jusqu'a 500 000 impulsions de stimulation par seconde. Le lien de com-
munication supporte un debit de 1,5 Mbps avec un taux d'erreurs de transmission 
inferieur a 10~6. Le module de stimulation consomme moins de 900 //W et il est es-
time qu'un implant incluant 1 000 electrodes base sur le systeme propose pourrait 
consommer un total de moins de 50 mW. 
Ce travail presente, au meilleur de nos connaissances, le premier systeme combi-
nant un stimulateur integre et son controleur externe pouvant fonctionner en temps 
reel et dont les performances mesurees satisfont les principales specifications tirees 
des experiences physiologiques reliees au domaine. Les plus importants elements du 
systeme definissant ses capacites et performances, ainsi que les considerations ayant 
guide les choix d'implementation sont exposes dans la presente these. Des recom-
mandations permettant vraisemblablement d'arriver a un systeme complet destine a 
l'humain dans un avenir rapproche sont par ailleurs proposees et evaluees. 
Notons aussi que malgre le fait que les solutions soient elaborees ici avec comme 
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objectif un implant visuel, nombreuses sont celles qui sont applicables et benefiques 
pour une variete d'autres micro-systemes implantables. 
Mentionnons finalement que les travaux presentes franchissent un seuil significa-
tivement plus avance que la simple preuve de concept. En effet, l'implementation 
concrete d'un prototype faisant appel a pratiquement tous les elements composant 
une eventuelle prothese visuelle est presentee. Aussi, un systeme permettant la vali-
dation du module de stimulation au moyen d'experiences in-vivo comportementales 
sur des sujets animaux agissant librement est presente. Des considerations relatives 
a cette etape cruciale sont discutees sur la base d'experiences preliminaries. 
Autant les elements materiels (circuit integre mixte, prototype, assemblage et 
encapsulation) que logiciels (logiciel et micro-logiciel) discutes sont a ce jour realises 
ou significativement avances, portant ainsi le projet a un stade laissant entrevoir des 
resultats concrets dans un avenir rapproche. 
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ABSTRACT 
Around the world, many research teams are striving to give blind people their vision 
back through the use of electrical microstimulation. However, the design and concep-
tion of such visual implant is not without its share of difficulties. Indeed, significant 
improvements are required over the characteristics and performance of implants cur-
rently used but geared towards different applications. In the current context where 
results from physiological experiments allowing us to determine the optimal strate-
gies and parameters to be employed are still pending, and considering the variety of 
suggested approaches, a product with a broad range of flexibility in its performance 
is highly desirable. 
To this day, scientific literature presents us with a variety of approaches and cir-
cuits that give adequate results for many of these critical aspects. However, we know 
of no systems that constitute a comprehensive solution providing all required char-
acteristics. Moreover, designs geared towards implantable devices generally overlook 
details about their external components, and vice-versa, while an optimal solution 
can only be achieved by considering all of its interdependent components. 
The objective of this work is to outline a complete system geared towards a sig-
nificant and complete solution, where none of its components is either left to chance 
or conveniently overlooked. Stemming from our efforts are various original elements 
and a concrete and evolutive basis exhibiting the following characteristics: 
• a modular architecture, which we believe is the only approach combining a 
reasonable footprint, the possibility of a wide visual field, and high energy 
efficiency; 
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• a high degree of flexibility from both the available stimulation modes as well as 
from the supported modulation strategies; 
• low power consumption, made possible specifically by an adaptive control of 
the transmitted power for optimal efficiency without sacrificing safety; 
• increased safety features through 1) usage of a predictive approach to regulate 
the power transmitted and 2) the addition of various methods that increase di-
agnostics capabilities as related to the state of the system post-implementation; 
• an architecture allowing for easy modifications and improvements to the system. 
A working prototype of the system, including two application specific integrated 
circuits implemented in a CMOS 0.18 fim process controlled and powered via an 
inductive link, is capable of delivering up to 500 000 stimulation pulses per second. 
The wireless communication link attains a data rate in excess of 1.5 Mbps with a 
bit error rate lower than 10~6. The power consumption of the stimulation module 
is lower than 900 (iW and it is expected that an implant including 1 000 electrodes 
based on the proposed design could work with less than 50 mW in total. 
This contribution constitutes, to the best of our knowledge, the first system com-
bining an integrated stimulator and its external controller, able to work in real-time, 
whose measured performances satisfy the main specifications drawn from physiologi-
cal experiments related to this field of research. The most important elements of the 
proposed system, the ones defining its capabilities and performance, as well as the 
considerations that led to the choices made for its implementation, are detailed in 
this thesis. 
It should be noted that even though the solutions found in this document are 
geared towards a visual implant, many of them are also applicable and are of benefit 
to other implantable systems. 
xii 
Finally, it is worth mentioning that the elements presented here go significantly 
further than simple proofs-of-concepts. Indeed, we present a concrete implementation 
of a prototype for a visual implant built upon practically every element detailed here. 
Also, a system intended for validation of the stimulation module through in-vivo 
freely moving animal behavioral experiments is presented. Considerations relative to 
this crucial step are discussed based on preliminary experiments. 
To this day, the hardware elements (mixed ASIC, prototype, assembly and en-
capsulation) as well as the software ones (software and firmware) mentioned in this 
document are either fully built or their realization are sufficiently advanced, leading 
this project to a stage where we will be able to observe concrete results in the near 
future. 
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Termes medicaux 
Les definitions suivantes sont adaptees du grand dictionnaire terminologique de 
l'Office quebecois de la langue frangaise1. 
Afferent 
Se dit d'un nerf ou de l'une de ses parties qui transporte l'infiux nerveux en 
direction du systeme nerveux central, ou de cet influx ainsi transporte. 
Circadien 
Qualifie un rythme biologique d'une periodicite egale a 24 heures environ. 
Cochlee 
Minuscule tube osseux, en forme de spirale, situe dans le labyrinthe osseux de 
l'oreille interne, et qui est constitue de deux canaux et d'un conduit subdivise 
par une paroi elastique fine qui longe la cochlee membraneuse. 
Contralateral 
Qui qualifie une structure situee du cote oppose au point de reference. 
Degenerescence Maculaire 
Alteration de la macula (zone centrale de la retine) qui entraine une perte pro-
gressive et importante de la vision. 
Dure-mere 
Meninge exterieure du cerveau, fibreuse et resistante. 
Efferent 
Se dit d'un nerf ou de l'une de ses parties qui transporte l'infiux nerveux depuis 
le systeme nerveux central, ou de cet influx ainsi transporte. 
http:/ /www.granddictionnaire.com 
XXX 
Faux du cerveau 
Expansion duremerienne intracranienne verticale et mediane subdivisant les 
hemispheres cerebraux droit et gauche. 
Fovea 
Region d'environ 1,5 mm de diametre situee au fond de la depression maculaire 
de la retine qui ne contient que des cones et ou l'acuite est plus elevee que dans 
le reste de la retine. 
Gyrus 
Repli de la surface du cerveau pour le reperage des locations cerebrales. 
Hemisphere 
Les deux moities laterales du cerveau. 
Ipsilateral 
Qui qualifie une structure situee du meme cote que le point de reference. 
Medial 
Qui qualifie une structure plus proche de l'axe mediosagittal du corps qu'une 
autre structure de meme denomination. 
Occipital 
Qui se rapporte a l'occiput, c'est-a-dire a la partie arriere de la tete. 
Pneumogastrique 
Nerf sensitivomoteur qui innerve le pharynx, le voile du palais et le larynx, ainsi 
que les organes thoraciques et abdominaux. 
Retinite Pigmentaire 
Affection d'origine hereditaire consistant en une degenerescence progressive de la 
retine debutant dans les batonnets de la peripherie et envahissant toute la retine 
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ce qui aboutit a une cecite totale. 
Scissure 
Sillon profond creuse a la surface d'un organe. 
Stargaart 
Forme commune de degenerescence maculaire juvenile hereditaire2. 
Thalamus 
Le plus interne et le plus volumineux des noyaux gris centraux qui constitue un 
relais important sur le trajet des voies sensitives qui s'epanouissent au-dessus de 
lui pour gagner leurs aires de projection corticale. 
Ventral 
Qui qualifie une structure situee plus en avant qu'une autre structure du corps, 
lorsque le sujet est en position anatomique. 
2Traduit et adapte de ht tp: / /www.blindness.org 
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INTRODUCTION 
La totalite est plus que la 
somme des parties 
La Metaphysique — ARISTOTE 
La cecite totale est considered par plusieurs comme l'un des handicaps les plus 
malheureux dont peut etre atteint un individu. On comptait en 2002 pres de 37 mil-
lions d'aveugles3 dans le monde et, selon l'initiative VISION 2020, ce nombre pourrait 
atteindre 76 millions en 2020 [128]. Plusieurs solutions ont ete elaborees au fil des 
annees pour ameliorer la qualite de vie de ces individus. Les plus simples consistent en 
une forme de substitution sensorielle oil un sens intact du patient est utilise pour lui 
transmettre l'information qui serait autrement acquise par voie visuelle. Par exemple, 
des logiciels de diction de textes informatises remplacent maintenant en large mesure 
le braille. Permettant d'identifier les caracteristiques de l'environnement de l'utili-
sateur, mentionnons l'existence de dispositifs d'encodage auditif des scenes visuelles 
qui representent la luminosite ou la position d'objets au moyen de sons de differentes 
amplitudes, frequences et temps de presentation [36] [39] [120]. Aussi, differentes 
approches de stimulation tactile ont ete imaginees, encodant les stimuli sous forme 
thermique [87], mecanique [49] ou electrique [148]. Toutefois, ces solutions entrent en 
conflit avec les fonctions originales des organes sensoriels maintenant impliques dans 
les taches normalement visuelles. 
Differentes solutions visant directement le systeme visuel sont done envisagees 
[13] [115] [127] [198]. Celles basees sur la stimulation electrique semblent aujourd'hui 
3Selon l'Organisation Mondiale de la Sante, un aveugle possede une acuite visuelle inferieure 
a 3/60 ou un champ de vision de moins de 10 degres pour l'ceil le plus performant, et ce, avec la 
meilleure correction possible. 
2 
les plus susceptibles de fournir des resultats probants dans un avenir relativement 
rapproche. L'enthousiasme relie a ce concept n'est certes pas etranger a l'existence 
de systemes conceptuellement semblables ayant deja ete couronnes d'un indubitable 
succes. Par exemple, aujourd'hui, le pacemaker permet de reguler le rythme car-
diaque [3]; l'implant urinaire rend possible la miction chez les paraplegiques [16]; la 
stimulation du nerf pneumogastrique elimine les symptomes de depression de certains 
patients [123]; l'implant cochleaire procure aux sourds une ou'ie fonctionnelle [140] 
allant jusqu'a leur permettre de converser au telephone. 
Motivations 
Malheureusement, le savoir-faire et les avancees technologiques decoulant des re-
cherches portant sur les stimulateurs existants ne peuvent etre directement transposes 
a une prothese visuelle. Ce fait decoule du nombre particulierement eleve de sites de 
stimulation necessaires a un tel dispositif, estime [26] [205] a quelque 30 a 50 fois 
superieur a ce que supporte l'implant commercial d'aujourd'hui au plus grand pa-
rallelisme [136]. II en resulte des specifications techniques relatives au taux de trans-
fert des donnees, aux contraintes physiques et a refficacite energetique du systeme 
allant bien au-dela des performances atteintes par les systemes d'aujourd'hui. 
La litterature la plus recente expose differentes solutions aux principaux defis 
poses par l'implant visuel. Toutefois, ces solutions sont generalement envisagees avec 
un objectif et un point de vue restreints. Consequemment, des considerations fonda-
mentales sont omises et il en resulte des systemes ne representant pas des solutions 
valides en tous points. 
Quelques exemples permettent d'illustrer ce propos sans equivoque. Les publi-
cations pertinentes recentes des equipes les plus respectees et avancees dans le do-
maine [57] [111] [180] presentent des implants qui permettent bien une capacite de sti-
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mulation jugee suffisante pour une prothese complete (parallelisme, taux de transfert 
des donnees), mais consomment bien au-dela de 100 mW. Un lien inductif transcutane 
ne peut assurement pas fournir une telle energie, en continu, tout en respectant les 
normes de securite s'y rapportant [45]. Des solutions permettant d'optimiser le trans-
fert d'energie sont par ailleurs proposees [150] [191], mais ne peuvent garantir que 
l'alimentation de l'implant ne soit indument affectee par l'activite de ce dernier. La 
securite d'utilisation du dispositif est alors compromise, particulierement si l'implant 
fonctionne a basse tension. 
De nombreux exemples semblables pourraient etre colliges ici, mais nous pouvons 
d'ores et deja conclure qu'il est pertinent de poser un regard elargi sur le sujet et 
de proposer des elements d'une solution globale dont l'implementation et les limi-
tations ne representent pas un frein a l'atteinte de l'objectif final. Idealement, ces 
efforts devraient concerner tous les aspects du systeme, autant sa partie implantee 
que sa partie externe. En effet, il est important que les particularites d'un element du 
systeme ne rendent pas l'efficacite ou l'implementation d'un autre element deficiente 
ou meme impraticable. Aussi, une meme figure de merite peut beneficier d'un effort 
d'optimisation sur des fronts a premiere vue independants. 
Finalement, il est evident que des strategies de stimulation optimales et la securite 
d'utilisation du dispositif ne pourront etre ultimement determinees que par des 
experimentations in-vivo. La conception et la realisation d'un systeme specifiquement 
dedie a cet objectif constitue done une etape incontournable sur le chemin menant a 
un implant applicable a des sujets humain. 
Objectifs de recherche 
Les travaux de cette these concernent specifiquement la conception d'un implant 
intra-cortical et visent la realisation aussi complete que possible d'un prototype fonc-
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tionnel du systeme. Nous comptons explorer et proposer des solutions variees et 
idealement complement aires offrant : 
- un dispositif realiste compte tenu des contraintes physiologiques et technolo-
giques liees a l'application ; 
- une consommation reduite du dispositif implantable et une grande efficacite 
globale du systeme : 
- une securite d'utilisation accrue par : 
- la capacite de diagnostiquer l'etat des parametres critiques du dispositif apres 
implantation; 
- l'automatisation de sa mise en un etat securitaire lors de la detection d'ano-
malies; 
- assurer que les solutions nouvelles proposees visant a optimiser les perfor-
mances d'un aspect particulier ne compromettent pas systematiquement ou 
potentiellement la securite; 
- un debit de donnees du canal de communication supportant un taux de sti-
mulation conforme aux specifications decoulant des experiences physiologiques, 
pour un nombre d'electrodes juge suffisant pour une prothese utile a l 'humain; 
- une flexibilite maximale afin de rendre le systeme, ou une variante triviale-
ment realisable, applicable independamment des progres ulterieurs decoulant 
d'experiences physiologiques, d'ici ou d'ailleurs. 
Chacun des elements essentiels du systeme devra etre congu en considerant l'en-
semble de ces objectifs plutot que l'optimisation d'un parametre particulier. 
D'un cote pratique, un dispositif de stimulation corticale integre, le premier issu 
de l'equipe Polystim, sera congu, fabrique et constituera le coeur du systeme. L'ap-
plicabilite, pour une prothese complete destinee a l'humain, de chacun des elements 
selon leur implementation specifique devra etre evaluee. Finalement, le stimulateur 
integre servira de base pour un systeme destine a des experiences in-vivo dont la 
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conception et la fabrication font aussi partie des objectifs du present travail. 
Organisation de la these 
Le premier chapitre expose les notions essentielles a la comprehension et a 1'ana-
lyse de tout implant destine a la Stimulation Electrique Fonctionnelle (SEF). En 
particulier, les considerations specifiques a la stimulation corticale seront presentees, 
ainsi que les principes generaux concernant les dispositifs implantables. 
Le second chapitre se concentre plus specifiquement sur les implants appliques au 
systeme visuel, du point de vue de leur application. Quelques notions importantes 
relatives au systeme visuel biologique seront premierement exposees. Ensuite, un bref 
historique des travaux pertinents permettra d'apprecier les particularites de chacune 
des approches envisageables et l'etat actuel des recherches. Une emphase particuliere 
est portee sur l'implant intra-cortical. Les considerations importantes decoulant des 
caracteristiques physiologiques du systeme visuel ayant un impact sur la conception 
d'un tel implant seront exposees et commentees. 
Le troisieme chapitre presente les travaux de pointe pertinents, au niveau cette 
fois de la technologie et de la conception des implants visuels. Les principales ap-
proches concernant les modules essentiels a une prothese visuelle seront exposees 
et commentees afin que le lecteur puisse apprecier leurs avantages et inconvenients 
respectifs, ainsi que les defis restant encore a relever. 
Les trois chapitres suivants presentent le travail original relatif a la presente these. 
La partie implantable du systeme sera presentee au chapitre quatre. Les elements 
ayant un impact sur les performances et capacites du dispositif seront presentes, ainsi 
que le processus de conception qui s'y rapporte. La faisabilite d'une prothese visuelle 
sur la base de l'implant propose et des performances obtenues experimentalement 
sera evaluee et les conclusions en decoulant permettront d'aiguiller les travaux futurs 
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et souligneront l'importance de ceux faisant l'objet du chapitre suivant. 
Les considerations relatives au controleur externe font l'objet du chapitre cinq. 
En particulier, des methodes permettant l'amelioration de l'efficacite du systeme en 
termes de puissance, sans compromettre sa securite d'utilisation, seront explorees. 
De l'ensemble des specifications, decoulant des caracteristiques de l'implant et des 
methodes envisagees quant a son utilisation, sera proposee une implementation sous 
forme, principalement, d'un systeme sur une puce programmable [System On a Pro-
grammable Chip — SOPC)4. 
Le chapitre six concerne un systeme destine a des experimentations in-vivo. Des 
protocoles experimentaux originaux seront presentes, tout comme le systeme permet-
tant de mener a bien lesdites experiences. En particulier, le dispositif offrant une 
interface de stimulation chronique chez le rat, le protocole chirurgical s'y rapportant 
et le resultat d'implantations preliminaires, seront exposes. 
Finalement, la conclusion fera un retour sur le travail accompli de maniere a per-
mettre d'apprecier les contributions du travail relatif a cette these et tentera de mettre 
en relief les inter-dependances et impacts des elements proposes sur les performances 
globales du systeme. Plusieurs recommandations quant aux travaux a entreprendre a 
court et a moyen terme, fondees sur la base des resultats obtenus et de notre vision 
des defis futurs seront egalement formulees. 
Pour faciliter la comprehension du document par un lecteur familier avec la litterature se 
rapportant au sujet, les sigles, acronymes et libelles derives de la langue anglaise mais largement 
repandus seront regulierement utilises (p. ex. CMOS, Clk). 
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CHAPITRE 1 
NOTIONS FONDAMENTALES AU SUJET DES 
STIMULATEURS IMPLANTABLES 
Toute commande emise par le cerveau (Systeme Nerveux Central — SNC) et toute 
sensation pergue est vehiculee par des Potentiels d'Action (PA) se propageant le long 
de chaines de nerfs et neurones. II est possible de generer sur commande des PA par 
la SEF. Cette propriete est aujourd'hui couramment utilisee afin de palier a certaines 
dysfonctions physiques. Le pacemaker, l'implant urinaire, l'implant cochleaire et les 
stimulateurs musculaires, bien que fort differents du point de vue de leur application, 
partagent un nombre important des concepts fondamentaux decrits dans le present 
chapitre. 
1.1 La stimulation electrique fonctionnelle 
1.1.1 Mecanisme d'excitation neuronale 
Un PA est genere lorsque la membrane d'un nerf ou d'un neurone est completement 
depolarisee a partir d'un niveau au repos d'environ -70 mV1. Cette depolarisation 
peut etre le resultat d'une tension appliquee de part et d'autre de la membrane ou 
d'un courant traversant celle-ci pour une duree telle que le seuil de depolarisation 
soit atteint. Cette seconde methode est generalement preferee puisqu'elle est la seule 
1Le potentiel est celui du milieu intracellulaire par rapport au milieu extracellulaire, par conven-
tion etabli a 0 V. Une depolarisation est definie comme le rapprochement des potentiels intra- et 
extracellulaires et une hyperpolarisation est une variation du potentiel en sens inverse. 
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qui permette de controler la quantite des charges impliquees dans la stimulation, un 
parametre important arm d'eviter la deterioration des tissus (c.f. sections 1.1.3 et 
1.1.4). 
1.1.2 Seuil d'excitation neuronale 
Une augmentation de la duree du stimulus s'accompagne d'une diminution du 
courant necessaire arm d'atteindre le seuil de declenchement d'un PA, comme en 
temoigne la courbe de la figure 1.1. Toutefois, le seuil est limite aux deux extremites 
de la courbe : une duree minimale est requise et un courant existe en dega duquel la 





Figure 1.1: Relation entre l'intensite et la duree d'une impulsion de courant permet-
tant d'atteindre le seuil d'excitation neuronale. Adapte de [126]. 
Dans le cas de la SEF, Felectrode est generalement situee hors du corps cellu-
laire. Par consequent, d'autres facteurs interviennent de fagon importante dans le 





En effet, la distance separant l'electrode de la cellule activee a un impact environ 
quadratique sur l'intensite du courant de seuil d'excitation des neurones2. La densite 
des connexions synaptiques des neurones influence elle aussi grandement leur sensibi-
lite [6]. Finalement, les caracteristiques physiques et geometriques des electrodes ont 
leur influence, comme il sera discute a la section 1.1.3. 
Notons finalement que le seuil est variable dans le temps. En effet, suite a la 
generation d'un PA, la membrane presente une periode refractaire pendant laquelle 
il est impossible de generer un nouveau PA [64]. Aussi, une succession soutenue de 
ceux-ci entraine generalement une diminution de la sensibilite de la membrane. Fi-
nalement, differentes interactions inter-neuronales influencent aussi temporairement 
leur excitabilite, par exemple via des connexions inhibitrices ou selon les cycles d'eveil 
et de sommeil. 
1.1.3 Electrodes de stimulation 
La variete des electrodes de stimulation est abondante [23] [35] [91] [131] [145] 
[163]. Celles-ci peuvent etre cependant categorisees selon qu'elles penetrent ou non 
les tissus. Lorsque les nerfs/neurones a exciter ne sont pas directement en sur-
face, les electrodes penetrantes sont nettement plus efficaces (c.f. section 1.1.2). 
Evidemment, leur principal inconvenient reside du fait qu'elles sont plus invasives. 
Aussi, elles sont generalement plus difficiles a implanter [146]. Dans tous les cas, on re-
trouve des electrodes (et matrices d'electrodes) rigides et souples. Quelques exemples 
representatifs de matrices bi-dimentionnelles sont presenters a la figure 1.2. 
2La distance peut avoir un effet de quadratique a cubique dans le cas des nerf, vraisemblablement 
selon la proximite d'un noeud de Ranvier [167] 
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(c) (d) 
Figure 1.2: Exemples de matrices d'electrodes rigides (a et b), souples (c et d), 
penetrantes (a et c) et de surface (b et d). Tires de [80], [145], [154], [196]. 
Interface e lectrode-t issus 
Le courant electronique (ionique) prend une forme ionique (electronique) lorsqu'il 
franchit l'interface electrode-tissus par une reaction d'oxydation (de reduction) a la 
cathode (a l'anode) [64]. L'interface peut etre modelisee par un reseau resistif-capacitif 
dont les parametres des elements sont fonctions des composantes frequentielles du sti-
mulus [139]. Le modele simplifie d'une interface, incluant sa resistance faradique (Rf) 
et son potentiel de demi-pile (E) est presente a la figure 1.3(a). La forme du vol-
tage resultant de l'application d'une impulsion biphasique carree de courant de faible 
amplitude est egalement montree. 
II est a noter que la progression a long terme de l'impedance a l'interface electrode-
tissus est un indicateur important de l'etat des tissus et, le cas echeant, de leur 
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(a) (b) 
Figure 1.3: Interface entre une electrode et les tissus biologiques. (a) Modele et (b) 
application d'une impulsion biphasique de courant. 
deterioration. 
Influence de la geometrie de la pointe des electrodes 
Dans le cas ou l'electrode est situee a l'exterieur du corps cellulaire, le parametre 
determinant l'atteinte du seuil de declenchement d'un PA est en fait la densite du 
courant au travers de la membrane [167]. Ainsi, a proximite de l'electrode, la forme 
de cette derniere influence grandement l'emcacite de la stimulation par l'effet de 
concentration du champ electrique a la pointe. 
Aussi, l'impedance de l'electrode est inversement proportionnelle a sa surface. II 
est possible de diminuer la tension necessaire a la stimulation par l'augmentation de 
la porosite du materiau recouvrant l'electrode. Par exemple, le noir de platine est 
regulierement utilise et peut diminuer de trois ordres de grandeur l'impedance d'une 
electrode en comparaison avec une autre dont la surface est lisse [2]. Toutefois, la 
surface poreuse est fragile et peut etre endommagee lors de l'insertion des electrodes. 
Recemment, des recouvrement de nano-structures ont ete proposes (nanopoils, nano-
champignons [81] [202]) et promettent des electrodes hautement efficaces permettant 





1.1.4 Dommages physiologiques potentiels associes a la stimulation 
electrique fonctionnelle 
Dommages causes par le courant de stimulation 
La majorite des dommages subis par les tissus sont causes par la polarisation 
de l'electrode qui provoque l'hydrolyse de l'eau (stimulation cathodique) a proximite 
de l'electrode et, par consequent, un changement radical du pH [30] [117]. La corro-
sion (stimulation anodique) a la pointe de l'electrode peut aussi laisser des depots 
toxiques dans les tissus [64]. Ces phenomenes, provoquant des dommages irreversibles, 
apparaissent lorsque l'electrode atteint une tension elevee, qui peut etre atteinte a 
de faibles courants si la stimulation comporte une composante continue [117]. II est 
done recommande pour la stimulation chronique que les stimuli soient biphasiques, 
ou les phases anodique et cathodique impliquent le transfert d'une quantite egale de 
charges. 
D'autres methodes telles que la decharge passive de l'electrode entre les impul-
sions et l'ajout d'un condensateur en serie peuvent etre utilisees. Ces dernieres sont 
relativement efficaces, mais il a ete observe qu'elles ne peuvent a elles-seules eliminer 
toute composante DC pour une stimulation a haute frequence de plusieurs sites pa-
ralleles [85]. Consequemment, le balancement des charges est un facteur de premiere 
importance pour assurer la securite de la stimulation. 
Dommages causes par les electrodes 
Certains materiaux doivent etre evites de par leur toxicite a long terme [2]. Les 
electrodes recouvertes de platine, d'iridium ou faites d'acier inoxydable sont les plus 
courantes [139]. Ces electrodes ne peuvent toutefois tolerer le transfert que d'une 
certaine quantite de charges par phase avant que des reactions toxiques irreversibles 
ne surviennent. A noter que la charge par phase maximale admissible est beaucoup 
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plus elevee pour une stimulation intracorticale (~16 000nC/mm2/Ph) que lorsqu'elle 
est faite en surface du cortex (300 a 1 000nC/mm2/Ph) [167]. Toutefois, la grande 
variete des parametres de stimulation utilises dans la litterature ne permet pas de 
fixer un critere de seuil de dommages precis [168]. 
Dommages causes par le dispositif implantable 
Tout implant etant un corps etranger d'un point de vue biologique, il est primor-
dial que les materiaux en contact avec les tissus soient biocompatibles afin d'eviter leur 
rejet [2]. L'utilisation stricte de materiaux non toxiques est preferable, mais parfois 
impossible. L'implant peut alors etre encapsule hermetiquement (ceramique, titane) 
ou recouvert d'un materiau biocompatible [69] [75] [157]. Differentes colles epoxydes 
et enduits sylastiques sont couramment utilises [21] [104] [113]. Un mince polymere, 
generalement le parylene peut egalement etre utilise et procure une flexibilite aux 
dispositifs ainsi proteges [37] [62] [28] [143]. 
Aussi, il est important que les dimensions et la forme du dispositif ainsi que la 
durete des materiaux utilises ne causent pas d'eudeme a plus ou moins long terme. 
Dommages causes par l'echauffement 
Les tissus sont egalement sensibles a une elevation prolongee de leur 
temperature. L'absorption de radiations electromagnetiques et la puissance dis-
sipee par les composants electroniques implantes peuvent contribuer a un tel 
echauffement [118] [119] [135]. 
1.1.5 Parametres de stimulation 
Bien qu'elle ne constitue pas la seule option [55] [93], la stimulation au moyen 
d'impulsions de courant constant est la plus repandue pour exciter les nerfs et neu-
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rones vu sa relative efficacite et sa simplicite. Toutefois, la generation d'un PA unique 
est generalement insuffisante pour induire une perception ou une action, alors des 
trains d'impulsions sont habituellement employes. Aussi, puisqu'un train soutenu 
d'impulsions entraine une desensibilisation des cellules (c.f. section 1.1.2), ceux-ci 
sont generalement interrompus a intervalles reguliers. La figure 1.4 presente la forme 
d'une stimulation typique. Ses parametres, definis ici et utilises integralement tout 
au long de l'ouvrage, sont : 
- l'amplitude de chacune des phases (A); 
- la duree de chacune des phases (TphaSe)', 
- la duree separant les phases de polarite opposee (Tintphase); 
- le taux de repetition des impulsions bi-phasiques (fimp); 
- la duree d'un train d'impulsions (Ttrain); 
- la duree separant deux trains d'impulsions (Tinttrain). 
T T 
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Figure 1.4: Parametres definissant un train d'impulsions biphasiques. 
Les impulsions sont aussi defmies par leur polarite. Dans le cas de stimulation 
bi-phasiques, on refere alors au sens de la premiere des deux impulsions. Notons aussi 
que la polarite est le seul des parametres mentionnes ici qui n'ait generalement pas 
d'impact sur Pintensite ou la duree de la reponse suscitee par la stimulation [117]. 
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1.2 Generalities au sujet des stimulateurs implantables 
Les systemes de SEF implantables transforment des commandes ou donnees ac-
quises de l'environnement en courants de stimulation par un ensemble d'elements 
illustres a la figure 1.5. Le systeme peut etre logiquement divise en ses parties ex-
terne et implantee, unies par un lien de communication. Bien que nombreux soient 
les systemes qui n'en integrent pas, un lien bi-directionnel est fortement souhaitable. 
En effet, le dispositif implante n'offre generalement aucun moyen d'observer directe-
ment son etat ou celui de son environnement immediat, alors ne serait-ce que pour les 
cas de pannes, un mecanisme de diagnostic peut permettre d'eviter le recours a des 
chirurgies autrement inevitables. Le lien ascendant peut egalement servir a moduler 
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Figure 1.5: Elements constituant un systeme de stimulation implantable. 
Les principales caracteristiques des elements externes, internes et de communica-
tion sont presentes dans les sections suivantes. Aussi, non illustre a la figure 1.5 mais 
d'une importance capitale, 1'aliment at ion en energie du dispositif implantable sera 
discutee. 
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1.2.1 Composants externes 
Le controleur doit imperativement permettre une certaine interaction avec l'uti-
lisateur afin qu'il puisse commander ou programmer le systeme. Cette interface peut 
etre aussi simple qu'un bouton poussoir ou aussi complexe qu'un ordinateur accom-
pagne de peripheriques. Peu importe son niveau de complexity, le controleur externe 
est preferablement compact s'il doit etre porte pour des periodes prolongees. 
Selon l'application, un ou plusieurs elements d'acquisition de l'environnement 
peuvent egalement faire partie du module externe. L'information brute alors acquise 
est generalement traitee afin d'optimiser l'efncacite de la stimulation ou d'ameliorer 
les benefices tires de celle-ci. Dans tous les cas, une conversion des donnees et un 
encodage selon un protocole intelligible par l'implant doit etre effectue. 
Notons que pour favoriser un implant compact, fiable et simple, ainsi que pour 
permettre revolution du systeme sans avoir recours a des interventions chirurgicales 
repetees, un maximum de fonctions est preferablement execute par le controleur ex-
terne. 
1.2.2 Stimulateur implantable 
L'element central du stimulateur est son controleur numerique qui coordonne les 
stimulations selon les commandes regues du module externe. L'etage de sortie genere 
les stimuli au travers des electrodes, au nombre minimal de deux puisque tout cou-
rant doit parcourir un circuit ferme. Fondamentalement, deux configurations sont 
possibles : 
- la stimulation monopolaire — implique une seule electrode de stimulation (par 
site) et une reference inactive agit comme electrode de retour. Cette derniere 
est generalement de grande dimension, done elle presente une faible impedance, 
et se comporte comme une masse virtuelle; 
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- la stimulation bipolaire — implique une paire d'electrodes pouvant servir 
egalement a la stimulation ou chacune agit en alternance comme anode et 
comme cathode. 
Les caracteristiques physiques du dispositif dependent du site dans lequel il est 
implante. Les plus petits peuvent etre injectes a l'aide d'une seringue [22] [165], alors 
que certains peuvent avoir un diametre superieur a 4 cm. [142]. 
1.2.3 Alimentation du dispositif implantable 
Deux implementations directes permettant d'alimenter un dispositif consistent a 
utiliser des connexions percutanees [88] ou une pile [107] [105]. Malheureusement, 
aucune n'est ideale pour la stimulation chronique. En effet, le point ou les inter-
connexions penetrent la peau represente un site particulierement sensible a l'infec-
tion. Aussi, les piles sont generalement relativement volumineuses, contiennent des 
materiaux toxiques et doivent etre periodiquement remplacees, impliquant des chi-
rurgies repetees. 
Une troisieme approche consiste a utiliser des antennes couplees entre lesquelles est 
induit un champ magnetique permettant le transfert d'energie a l'implant [65] [99]. 
On refere a cette methode generalement par les termes de lien transcutane ou de 
lien inductif. A l'exception de quelques applications particulieres, elle est largement 
consideree comme la methode de choix pour l'alimentation des implants relativement 
energivores. 
Les elements d'un lien inductif permettant la transmission et la recuperation de 
l'energie sont illustres a la figure 1.6. Un courant alternatif genere par l'amplifica-
teur de puissance et circulant dans une bobine externe (primaire) induit un champ 
magnetique capte par la bobine interne (secondaire). Le courant alternatif induit (Al-
ternating Current — AC) est alors converti en tension constante (Direct Current — 
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DC) par un redresseur. L'implant est alors alimente par une tension (VDC) determined 
par un etage de regulation. 
Oscil- _\ Ampli. 
lateur CI D e 
Puissance 
Externe, Interne 






Regu- _^ Autres 
lateur -y circuits 
Figure 1.6: Schema bloc du systeme d'alimentation transcutanee d'un dispositif im-
plante. 
Notons, a la lumiere des considerations exposees a la section 1.1.4 et vu la forme 
asymetrique du voltage lors des stimulations (c.f. section 1.1.3), qu'il est primordial 
d'eviter toute chute momentanee de la tension VDC- En effet, une telle chute peut 
entrainer une diminution non controlee du courant de stimulation pour l'une des 
phases de stimulation et resulter en une deterioration des tissus stimules. 
Idealement, les bobines externe et interne sont chacune associees a au moins un 
element capacitif et les valeurs sont fixees de maniere a ce que leurs frequences de 
resonnance respectives soient identiques et correspondent a celle de l'onde du champ 
magnetique (fcarr)- Conformement au modele generique d'un lien inductif, tel que 




= 2TT/( Carr- XI) 
Notons que, sur le modele, Ri represente la resistance parasite au primaire et R2 
la charge au secondaire, soit l'impedance equivalente de l'implant determinee par la 
tension a l'entree du redresseur et le courant total consomme par l'implant (R2 — 
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Figure 1.7: Modele generique d'un lien transcutane. 
De [82], nous savons que le gain de la fonction de transfert d'un tel lien, a la 
frequence de resonance et en considerant R\C\ 3> L2C2, est 
Vr red 
~vV 
= k — (?0—± 4. h2 
V c<i \R2C2 
;i.2) 
ou k est le coefficient de couplage entre les antennes, determine par leurs ca-
racteristiques physiques, les tissus les separant et leurs position et orientation rela-
tives. Le gain Vrect/Vs est maximum lorsque le couplage est dit critique, soit lorsque 




L'efficacite globale du systeme (rj) est largement determinee par l'emcacite de 
l'amplificateur de puissance. Generalement, un amplificateur de classe E est uti-
lise. Ce choix est particulierement judicieux considerant 1) leur tres grande efficacite 
energetique (theoriquement 100%) et 2) que leur principal desavantage, leur pietre 
linearite, est negligeable dans le cas qui nous preoccupe puisque seulement des donnees 
numeriques sont transmises (c.f. section 1.2.4). Aussi, la chute de tension Vrect — VDC 
contribue a une deterioration importante de l'emcacite globale du systeme. De facon 
concrete, cette derniere est generalement de l'ordre de 10 a 30%, avec un maximum 
theorique de 50% [40]. 
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Limites pratiques de la puissance transmissible au moyen d'un lien inductif 
L'exposition a de hauts niveaux de radiation peut etre dommageable etant donne 
la capacite de celles-ci a chauffer les tissus biologiques [135] [119]. Des normes ont 
done ete etablies et doivent etre respectees pour assurer la securite des utilisateurs. 
Les limites d'expositions adoptees par la commission federale americaine des commu-
nications en 1996 sont presentees au tableau 1.1, en terme de densite de puissance 
moyenne (mesuree sur une duree de 6 minutes), ou / est la frequence de l'onde 
consideree. 
Tableau 1.1: Limites d'exposition aux radiations de 300 kHz a 100 GHz 
Frequence (MHz) 
0.3 - 3.0 
3.0 - 30 
30 - 300 
300 - 1500 
1500 - 100,000 






La densite de puissance permise pour une frequence d'operation donnee est fonc-
tion de l'absorption d'energie par les tissus. Une limite pratique pour l'alimentation 
inductive des dispositifs implantables a ete determines a environ 20 MHz [182]. A 
titre indicatif, considerant une efficacite (77) de 20%, une bobine ayant un diametre 
de 3 cm excitee par une porteuse de 10 MHz peut, selon les normes, servir a alimenter 
un implant dont la consommation est au maximum 
900 /cT 2 
Pmax = -fi- X 7T I - ) X J) 
900 / 3 \ 2 
= Y ^ X 7 r ( - j x20%^13mW. (1.4) 
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Plusieurs implants peuvent se permettre de consommer momentanement une puis-
sance largement superieure, mais ces criteres constituent dans les faits les limites 
applicables aux implants dont le fonctionnement est continu3. 
1.2.4 Liens de communication 
Meme si certains implants fonctionnent de fagon autonome, les stimulateurs 
doivent au minimum recevoir des commandes d'activation et/ou de parametrisation. 
Cependant, les donnees sont generalement regues en continu et determinent les pa-
rametres de stimulation en temps reel. Le taux de transmission minimal pour une 
application donnee est fonction 1) du nombre de sites de stimulation, 2) de la quan-
tity d'information a transmettre pour chaque evenement et 3) du taux de repetition 
desdits evenements. Pour les raisons exposees en 1.2.1 (simplicite, fiabilite, capa-
city d'evolution), un debit relativement eleve est generalement favorable. Cependant, 
Faugmentation du debit se traduit generalement par une augmentation de la consom-
mation et du taux d'erreur de transmission (Bit Error Rate — BER). 
Differentes implementations seront exposees au Chapitre 3, mais mentionnons ici 
que les donnees sont, le plus sou vent, transmises au moyen de la modulation du signal 
electromagnetique alimentant l'implant. On comprend done que deux considerations 
contradictoires rendent, pour les implants au nombre de sites eleve, la conception 
du lien de communication critique. En effet, au besoin d'un debit de donnees eleve 
s'oppose, pour des considerations energetiques, la necessite d'une porteuse a frequence 
relativement faible. 
3Les limites peuvent varier legerement d'un pays a l'autre. 
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CHAPITRE 2 
RESTITUTION DE LA VISION PAR LA STIMULATION 
ELECTRIQUE FONCTIONNELLE 
Differentes approches basees sur la SEF du systeme visuel sont envisageables 
afin de fournir aux victimes de cecite totale ou partielle une vision fonctionnelle. Ce 
chapitre presente les concepts fondamentaux, considerations neurophysiologiques et 
l'avancement des recherches relatifs aux protheses visuelles. 
2.1 Le sys t eme visuel biologique 
En premier lieu, cette section fait un survol des elements les plus importants du 
systeme visuel sain ayant un impact sur la conception d'une prothese visuelle. Le 
lecteur est encourage a consulter differents ouvrages pour un approfondissement du 
sujet [11] [92] [138]. 
2.1.1 Parcours de l' information visuelle 
La lumiere est detectee par les photorecepteurs de la retine qui effectue un premier 
filtrage avant que ses cellules ganglionnaires n'acheminent ses sorties parallelement 
vers le lobe occipital du cortex cerebral. Tel qu'illustre a la figure 2.1, la majorite de 
l'information est vehiculee par les elements suivants du systeme visuel peripherique : 
1) les nerfs optiques, qui vehiculent l'information captee par chaque ceil; 2) le chiasme 
optique, ou certaines fibres se croisent; 3) les tractus optiques, qui vehiculent l'infor-
mation de chaque hemi-champ visuel; 4) le Corps Genouille Lateral (CGL), l'un des 
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nombreux noyaux du thalamus; 5) les radiations optiques, qui acheminent l'informa-
tion vers le cortex visuel primaire (aire 17 de Brodmann — VI)1. 
/ Tractus optique (3) 
Hypothalamus 








mouvements de la 
tete et des yeux) 
Figure 2.1: Principaux elements du systeme visuel biologique. Adapte de [138]. 
L'information est ensuite distribute vers de nombreuses aires corticales par les-
quelles le traitement est execute en parallele selon des caracteristiques specifiques de 
l'image (couleur, forme, mouvement, etc.). Au cours de sa progression le long des 
voies ventrale et dorsale, l'information et le traitement croissent en complexite et en 
generalite, pour fmalement permettre la perception consciente et la reconnaissance 
des stimuli visuels au niveau du lobe frontal. 
2.1.2 Correspondance retinotopique 
Les projections ipsilaterales et controlaterales des retines sont telles que chaque 
hemisphere cortical traite l'information d'un hemichamp visuel. Les hemiretines 
1Une partie non negligeable de l'information court-circuite les aires primaires du cortex visuel 
et s'achemine vers V5 afin d'accelerer l'analyse des composantes dynamiques de l'image [51]. 
(1) Nerf optique 
(2) Chiasme optique 
(4) Corps genouille 
lateral 
(5) Radiations optiques 
Cortex visuel primaire 
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droites et gauches ont leurs projections vers les hemispheres droits et gauches, res-
pectivement. Aussi, chez l'humain, les radiations optiques superieure et inferieure ont 
comme destinations respectives les levres superieures et inferieures des scissures cal-
carines, determinant ainsi quatre regions distinctes correspondantes aux quadrants 
du champ visuel. L'image etant inversee au fond de l'oeil, le quadrant superieur droit 
du champ visuel est projete dans la levre inferieure de la scissure calcarine de 1'hemi-
sphere gauche. La meme logique est appliquee aux autres regions du champ visuel, 
tel qu'illustre a la figure 2.2. 
Visual field fissure fissure 
(a) (b) 
Figure 2.2: Correspondance retinotopique chez l'humain entre (a) le champ visuel et 
(b) le cortex visuel primaire. Tire de [92]. 
On y note que la region maculaire est surdimensionnee par rapport aux regions 
peripheriques. Ceci provient de la distribution des photorecepteurs non uniforme au 
niveau de la retine (grande concentration dans la fovea), contrairement a la distribu-
tion des neurones au niveau cortical, ou chaque champ recepteur est traite par une 
macro-colonne d'environ 400 (j,m de diametre. 
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2.1.3 Traitement non-lineaire de l'information visuelle 
Dans les faits, le traitement est loin d'etre aussi simple que les sections precedentes 
le laissent croire. De nombreuses boucles de retroactions cortico-corticales et thalamo-
corticales influencent la perception visuelle [100] [102] [103]. Limitons-nous ici a noter 
que le CGL 1) debute l'integration des signaux des deux yeux en une representation 
binoculaire de l'espace visuel; 2) module les signaux afferents en fonction des reponses 
efferentes (il est en fait le premier stade ou l'information est traitee en boucle fermee); 
et 3) permet l'integration d'information non visuelle via ses connexions avec les autres 
noyaux du thalamus de meme qu'avec le tronc cerebral. 
2.2 Principes et historique des implants visuels 
2.2.1 Concept fondamental des protheses visuelles 
Le principe de base des protheses visuelles electroniques repose sur le fait qu'une 
stimulation electrique peut induire un ou plusieurs percepts lumineux conscients, 
nommes phosphenes2, dont les caracteristiques subjectives peuvent etre controlees 
partiellement par les parametres de ladite stimulation. A partir d'une image captee 
par une camera, sur laquelle est applique un traitement specifique, il est envisage 
qu'un stimulateur puisse, en prenant compte de la position des electrodes sur le 
systeme biologique ainsi que de leur correspondance visuotopique (relation entre la po-
sition d'une electrode et celle du phosphene qui lui correspond dans le champ visuel), 
induire chez un utilisateur aveugle la perception d'une image pixelisee representative 
de l'image d'origine, tel qu'illustre a la figure 2.3. 
2De fagon generate, un phosphene est une perception lumineuse qui n'est pas le resultat de la 
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Figure 2.3: Composants d'une prothese visuelle et exemple de perception visuelle 
envisageable. 
2.2.2 Particular it es des approches envisagees 
Differentes approches sont envisagees et categorisees selon l'endroit ou la stimu-
lation est appliquee. Tel qu'illustre a la figure 2.4, deux approches ont pour site des 
elements peripheriques du systeme visuel, la retine et le nerf optique. La stimulation 
ayant alors lieu en amont du chiasme optique, on refere a ces approches sous le terme 
« pre-chiasmatiques ». La troisieme vise le cortex visuel primaire. 
L'applicability des approches corticale et pre-chiasmatiques est comparee au ta-
bleau 2.1 selon des donnees recueillies en Europe et presentees dans [187] en 2004. 
Ainsi, sur le seul continent europeen, pres d'un million d'aveugles pourraient beneficier 
d'une prothese corticale mais un autre type d'implant visuel ne leur serait d'aucun 
secours. Ceci nous semble une motivation suffisante pour orienter nos efforts vers 
un implant visuel cortical. Cette option sera alors exposee avec une attention parti-
culiere dans les sections suivantes, mais il est clair que la connaissance des particula-
rites et developpements de chacune des approches est benefique. Celles-ci seront done 





optic nerve approach 
Figure 2.4: Representation conceptuelle des differents types d'implants visuels. (a) 
Implant retinien, (b) implant applique sur le nerf optique et (c) implant cortical. Tire 
de [47]. 
Tableau 2.1: Pathologies visuelles : prevalence et applicability des protheses visuelles 





















































Les termes sont definis dans le lexique se trouvant a la page xxix. 
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2.2.3 Implants retiniens 
Deux variantes sont envisages pour la stimulation au niveau de la retine : l'im-
plant sub-retinien et l'implant epi-retinien [161]. Entierement autonome, l'implant 
sub-retinien vise a ne remplacer que les photorecepteurs naturels defectueux dans 
le cas de degenerescence retinienne (DR) et de retinite pigmentaire (RP). Dans sa 
conception classique, des photorecepteurs electroniques sont places sous la retine et 
chacun possede une electrode servant a stimuler les cellules toujours saines par un 
courant directement genere par la conversion de l'energie photonique. De toutes les 
approches proposees et presentees dans ce document, celle-ci est la plus simple et la 
plus naturellement integree au systeme biologique. Toutefois, le debat reste ouvert 
quant a la possibility d'activer les cellules retiniennes par la simple energie photo-
nique [197] [205]. Les implants epi-retiniens, aussi destines aux victimes de DR et de 
RP, sont caiques sur les stimulateurs conventionnels decrits a la section 1.2. 
A ce jour, des matrices de taille reduite (< 25 electrodes) ont ete implantees et 
ont prouve la fonctionnalite de l'approche en permettent a des patients humains de 
discerner l'orientation de patrons simples a large contraste. Des courants de l'ordre 
d'un peu moins de 100 //A a plus de 400 /xA sont habituellement requis pour effectuer 
la stimulation [86] [141], utilisant des electrodes generalement imprimees sur substrat 
flexible [96] [121]. Aucun stimulateur implantable n'existe a ce jour. 
2.2.4 Implant applique sur le nerf optique 
Les implants de la seconde categorie visent a stimuler le nerf optique a l'aide 
d'electrodes a menottes. Une seule equipe, de l'Universite Catholique de Louvain, en 
Belgique, presente des resultats de recherche sur la base de cette approche [185] [186]. 
II est possible de generer un nombre important de phosphenes a partir d'un 
nombre restreint d'electrodes. Differentes aires de la section du nerf ou se trouvent les 
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electrodes peuvent etre stimulees en variant la position et le nombre des electrodes 
anodiques et cathodiques, en plus de faire varier les parametres du courant de stimu-
lation [1]. A titre d'exemple, un sujet humain a pu decrire 64 phosphenes distincts 
a partir de seulement 4 electrodes, avec des stimulations monopolaires et bipolaires 
d'amplitudes de 30 a 2000 fiA [185]. Chaque phosphene est generalement decrit 
comme un ensemble de 2 a 30 points lumineux organises en lignes ou en groupes 
de differentes formes et couleurs, sur fond parfois colore. Cependant, le controle 
sur les caracteristiques des phosphenes est tres limite, tout comme leur taux de ra-
fraichissement. 
2.2.5 Implants corticaux 
L'idee de restaurer une vision fonctionnelle grace a la stimulation corticale date des 
experiences de Brindley rapportees il y a deja 40 ans [19]. Comme l'implant retinien, 
deux variantes sont envisageables : la stimulation en surface et la stimulation intra-
corticale. 
Le stimulateur de surface est de loin le plus simple a realiser. Le Dr. Dobelle, un 
pionnier dans le domaine des implants visuels, a effectue des tests sur des humains 
pendant plus de 20 ans au moyen de stimulateurs externes et d'electrodes de sur-
face [41] [43] et a implante jusqu'a 512 electrodes sur plusieurs patients en 2002 [42]. 
Toutefois, le stimulateur de surface possede les desavantages importants de necessiter 
des courants de stimulation superieurs (c.f. sections 1.1.3 et 1.1.3) et de permettre 
une moins bonne resolution que le stimulateur intra-cortical. La distance minimale 
rapportee entre deux points de stimulation pour que des phosphenes distincts soient 
discernes est de 2 a 3 millimetres et il n'est pas rare que plus de 10 mA soient 
necessaires a la perception d'un phosphene [29] [42]. La dispersion laterale de tels 
courants peut d'ailleurs entrainer la stimulation involontaire de foyers epileptiques, 
tel que rapporte dans [101]. Tous ces problemes expliquent que cette approche suscite 
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aujourd'hui peu d'interet comparativement a l'approche intra-corticale. 
Cette derniere vise la stimulation, par le biais de microelectrodes penetrantes, 
de la couche IV de VI, situee approximativement a mi-profondeur du cortex qui 
possede a cet endroit une epaisseur d'environ 2 mm [48] [92]. II s'agit en fait de 
la destination des radiations optiques provenant du CGL et constitue la zone de 
stimulation privilegiee. C'est a cet endroit 1) que les champs recepteurs sont les plus 
petits, 2) que le traitement cortical est le moins specifique et du plus bas niveau et 
3) ou la densite de connexions synaptiques est la plus grande. 
Schmidt a analyse la faisabilite d'un implant intra-cortical en effectuant des tests 
exhaustifs sur une patiente aveugle ayant perdu la vue 22 ans plus tot [152]. Trente-
huit electrodes d'iridium ont ete implantees pour une periode de quatre mois. Ses 
nombreuses observations constituent certainement la plus importante base permet-
tant de determiner des specifications realistes et relativement precises quant a la 
conception d'un implant visuel intra-cortical. Les elements les plus pertinents rap-
portes sont : 
- que des courants aussi bas que 2 //A etaient suffisants, dans le meilleur cas, 
pour generer des phosphenes et que, dans tous les cas, des courants inferieurs 
a 100 /iA etaient suffisants; 
- qu'un espacement de 500 /im entre deux sites de stimulation etait generalement 
adequat pour susciter des phosphenes spatialement distincts, 250 /xm etant par-
fois suffisant; 
- que des phosphenes de tailles variant « de la pointe d'une aiguille » a « une piece 
de monnaie tenue a bout de bras » pouvaient etre observes, etaient generalement 
colores et leur taille diminuait avec l'augmentation de l'intensite de la stimula-
tion; 
- que plusieurs phosphenes pouvaient etre pergus simultanement et apparaissaient 
alors comme equidistants (comme sur un plan vertical); 
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- que l'intensite des phosphenes pouvait etre controlee par l'amplitude, la 
frequence et la duree des impulsions de stimulation; 
- qu'une accoutumance etait observee et augmentait graduellement le seuil de 
perception pendant une courte periode ; 
- qu'une stabilisation suivait la periode initiale d'accoutumance et que le seuil 
restait, a plus long terme, relativement constant; 
- que la duree des phosphenes augmentait avec la duree d'un train d'impulsions, 
mais restait toujours inferieure a environ une seconde pour un train continu; 
- que l'utilisation de trains interrompus permettait d'allonger significativement 
la duree des phosphenes; 
- que la latence entre le debut de la stimulation et l'apparition d'un phosphene 
etait de l'ordre de 400 /xs; 
- qu'une frequence entre 75 et 200 Hz et des durees train/inter-train de l'ordre 
de 125/25 ms permettaient de generer de longs phosphenes sans scintillement. 
Le Dr. Troyk a plus recemment concentre ses efforts sur un modele animal (ma-
caque) [176]. Celui-ci a ete implante de 156 electrodes, tel que presente a la figure 2.5, 
controlees par un stimulateur externe. II a ete confirme qu'il est possible de diriger 
l'attention du sujet a des endroits predetermines dans son champ visuel par la sti-
mulation du cortex. Les stimulations sont suivies par des deplacements volontaires 
(saccades) vers les coordonnees prevues par l'emplacement des electrodes (c.f. section 
2.3.2), comme le montre la figure 2.6. La stabilite du systeme a aussi ete confirmee 
puisque les experiences ont ete effectuees sur une duree superieure a un an avec des 
resultats constants [175]. 
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Figure 2.5: Images relatives a l'implantation d'un stimulateur intra-cortical sur un 
modele animal, (a) Implantation, (b) electrodes utilisees, (c) position des electrodes 
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Figure 2.6: Correspondance entre le champ recepteur et la destination de saccades 
resultant de la stimulation de VI chez un macaque. Destination des saccades (points) 
pour 5 electrodes typiques. Les carres representent des regions de 3° x 3° centrees sur 
les champs recepteurs identifies par les electrodes utilisees pour les stimulations. Tire 
de [176]. 
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2.3 Considerations specifiques aux implants intra-corticaux 
2.3.1 Resolution requise pour une vision fonctionnelle 
Cha et ses collegues ont ete les premiers a etudier la resolution minimale requise 
permettant de recouvrir une vision fonctionnelle [24] [25] [26]. Pour ce faire, ils ont 
soumis plusieurs sujets a differentes taches (deplacement au travers d'obstacles, lec-
ture) alors qu'ils etaient contraints d'utiliser un systeme de pixelisation des scenes 
visuelles. Differentes resolutions, en terme de nombre et de densite de pixels, ont per-
mis d'etablir qu'un champ visuel pixelise d'une image constitute de 25 x 25 = 625 
pixels monochromes presque contigues permettait de realiser des taches de base avec 
une relative efficacite. II a ete enonce qu'autant de sites de stimulation repartis sur 
une surface d'environ un cm2 procurerait une acuite visuelle de 20/30, selon l'echelle 
de Snellen, dans un champ d'environ 1,7°. 
Toutefois, dans ces tests, les pixels etaient d'intensite parfaitement controlee et 
spatialement parfaitement distribues. Les experiences physiologiques ne nous per-
mettent malheureusement pas d'etre aussi optimistes quant a la « qualite » des images 
reelles a base de phosphenes. Boyle et Terasawa insistent dans des etudes plus recentes 
sur la deterioration rapide de la capacite des sujets a discerner et identifier des objets 
pixelisees avec la diminution du nombre de tons d'une image monochrome [17] [169]. 
II est aussi raisonnable de croire que les performances sont degradees lorsque la distri-
bution des pixels est irreguliere. Ces affirmations laissent a penser qu'une resolution, 
definie en nombre de sites de stimulation, significativement superieure a la borne 
inferieure proposee par Cha et ses collegues sera necessaire pour fournir a l'humain 
une vision reellement fonctionnelle. Ainsi, un objectif plutot generalement partage 
aujourd'hui est de l'ordre de 1 000 electrodes [57] [180] [205]. 
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2.3.2 Correspondance visuotopique 
La correspondance visuotopique etant etroitement reliee a la correspondance 
retinotopique, un espacement regulier des sites de stimulation aura pour effet de 
fournir une vision a base de phosphenes plus definie au centre du champ visuel qu'en 
peripheric. 
Toutefois : 
- cette relation n'est valide qu'a une echelle macroscopique [195] — la position 
d'un phosphene ne peut done etre predite, mais une calibration est essentielle 
pour chaque utilisateur et un traitement doit etre fait en consequence lors de 
la stimulation; 
- la position des phosphenes dans le champ visuel est influenced par les 
mouvements oculaires et de la tete — e'est ce qu'ont observe les cher-
cheurs [18] [41] [176] et cela s'explique, a la lumiere de la section 2.1, par le 
fait que la stimulation s'effectue en aval du CGL. 
2.3.3 Dimens ions de l'implant 
II est difficile de deflnir les dimensions maximales exactes du dispositif a implan-
ter. Toutefois, a partir des dimensions des electrodes de Troyk implantees chez le ma-
caque, on peut conclure que l'utilisation de structures solides d'epaisseur legerement 
inferieure a 1 mm directement sur la pie-mere est raisonnable et n'entraine pas de 
complications sur les surfaces relativement planes. Chez l'humain, la nature courbe 
des gyri impose cependant que les dispositifs aient une surface reduite ou flexible. 
Les elements qui ne sont pas necessairement en contact direct avec les sites de 
stimulation ont, quant a eux, des contraintes beaucoup moins severes. Cette affirma-
tion est corroboree par les experiences de Veraart (c.f. section 2.2.4) qui a implante 
chroniquement chez un humain un stimulateur dont les dimensions sont de 25x30x6 
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mm3 [186]. Pour ce faire, le dispositif sous-cutane est implante dans une cavite creusee 
dans la boite cranienne. 
Differentes methodes permettent d'estimer la surface de VI chez l'humain a envi-
ron 2000~2500 mm2, une fois le cortex aplati, dans lequel cas il prend la forme d'une 
ellipse [44] [138]. 
2.3.4 Accessibility de V I 
La figure 2.7 met en evidence l'acces restreint aux sites a stimuler chez l'homme. 
En effet, une grande partie de cette zone se situe dans la scissure calcarine. Aussi, VI 
est situe presqu'entierement dans la partie mediale des deux hemispheres, rendant 
alors l'acces aux sites associes a la vision peripherique (c.f. figure 2.2) d'autant plus 
difficile. 
Figure 2.7: Vue posterieure-ventrale de VI chez l'humain. Genere avec Caret, 
http: //brainmap. wustl. edu/caret [183] [184]-
Si la partie occipitale de la faux du cerveau est partiellement retiree, il est envi-
sageable que l'acces aux levres dorsale et ventrale de la scissure calcarine soit relati-
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vement aise. Toutefois, l'acces aux parois internes de la scissure laisse peu de place a 
l'insertion de matrices d'electrodes. 
2.3.5 Specifications techniques 
Le tableau 2.2 resume les specifications relatives a un implant visuel intra-cortical 
sur la base des considerations et resultats experimentaux exposes jusqu'ici. 
Tableau 2.2: Specifications techniques d'un implant visuel intra-cortical 
Parametre 
Stimulation 
Amplitude du courant 
Duree d'une phase de l'impulsion 
Frequence des impulsions^ 


















2 - 100 iik 
< 1 ms 
> 75 Hz 
> 100 mm2 
< 1 mm 
< 100 mW/cm2 







~2 000 mm2 
Tendre vers 0 
Tendre vers 0 
Tendre vers 0 
I-stim^elec 
Tendre vers oo 
"Variable d'un site a l'autre. Depend des caracteristiques des electrodes, des tissus sti-
mulus, ainsi que de l'intensite de la reponse desiree. 
* Frequence a chacun des sites. 
* Dimensions relatives a la zone ou la stimulation a lieu uniquement. 
§ Puissance totale transmise via le lien inductif, en fonction de l'aire interne de la bobine 
emettrice (c.f. section 1.2.3). 
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CHAPITRE 3 
TRAVAUX DE POINTE DANS LE DOMAINE 
II est important, arm de developper un systeme novateur et par la suite d'evaluer 
ses caracteristiques et de formuler des recommandations constructives, d'etre au fait 
de ce qui se fait de mieux dans le domaine. Le present chapitre fait done un sur-
vol des travaux les plus pertinents relatifs a la technologie des stimulateurs dedies 
aux protheses visuelles (c.f. figure 2.3). Les considerations importantes et solutions 
proposees quant aux caracteristiques physiques des implants ainsi qu'aux elements 
illustres a la figure 3.1 sont presentees. Des discussions de notre cru sont egalement 
exposees et servent de base aux raisonnements dictant les choix d'implementations 
presentes aux chapitres suivants. 
Notons que les travaux traitant de l'implant epi-retinien sont ici considered au 



































































Figure 3.1: Composants d'un stimulateur implantable dedie a une prothese visuelle. 
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3.1 Dispositifs implantables 
3.1.1 Architectures et proprietes physiques 
Plusieurs architectures et methodes de fabrication sont envisageables pour la 
realisation d'une prothese visuelle et constituent certainement ce qui distingue le 
plus les differents travaux relies au domaine. Les choix a ces sujets ont d'ailleurs un 
impact majeur quant a la faisabilite du dispositif et a ses performances, notamment 
celles du lien inductif. Les architectures sont categorisees ici selon l'emplacement et 
le partitionnement des circuits actifs par rapport aux sites des stimulations. Quelques 
exemples des concepts les plus importants et avances recenses de la litterature sont 
presenters dans les sections suivantes et illustrent la diversite des solutions proposees. 
II est a noter que ces travaux sont encore a l'etat de concept. En effet, bien que 
quelques specimens aient ete fabriques, aucun n'a ete a ce jour implante au niveau 
cortical. Au mieux, ils ont servi a verifier les caracteristiques physiques (etancheite, 
connectivite) et a peaufiner leur processus d'assemblage [160] [173] ou des variantes 
destinees a d'autres usages ont ete fabriquees [61]. 
Architecture distante 
L'approche dite distante est caracterisee par le fait que les circuits sont separes des 
sites des stimulations et chaque electrode est individuellement reliee au stimulateur. 
Ce dernier est preferablement situe pres de la surface de la tete, les antennes interne 
et externe n'etant alors separees que par la peau. 
L'equipe du Dr. Troyk de l'institut de technologie de l'lllinois a congu un stimu-
lateur encapsule dans un ensemble de boitiers independants de ceramique scelles de 
verre, chacun relie a 64 electrodes individuelles, tel qu'illustre a la figure 3.2 [173]. 
Ces electrodes sont attachees par pression grace a des connecteurs metalliques et 
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Figure 3.2: Concept propose par l'institut de technologie de l'lllinois pour un sti-
mulateur implantable illustrant l'approche distante. (a) Boitier hermetique, (b, c) 
connecteurs, (d) modules electroniques et (e) disposition prevue des electrodes chez 
l'humain. Tires de [173] [176]. 
des rubans d'elastomeres anisotropiques. Quatre boitiers sont empiles pour former 
un module servant a controler 256 electrodes. II est prevu que quatre de ces mo-
dules puissent etre utilises simultanement. Les connexions arbitrairement longues et 
flexibles entre le stimulateur et les electrodes offrent une grande latitude quant a 
la disposition de ces dernieres. L'equipe semble avoir toutefois recemment decide de 
concentrer ses efforts a la conception d'un implant utilisant l'approche distribute (c.f. 
section 3.1.1), soulignant dans [180] les dimcultes lies a l'encombrement cause par le 
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nombre excessif de liens entre le stimulateur et ses electrodes. 
Architecture monolithique 
Selon l'architecture monolithique, tous les circuits et electrodes sont disposes au 
site des stimulations. Plusieurs equipes ont manifeste leur intention d'utiliser une 
matrice d'electrodes semblable a celle illustree a la figure 1.2a et d'y attacher di-
rectement, par une methode flip chip, un stimulateur dont les plots de sortie sont 
geometriquement alignes sur les electrodes [70] [90] [180] [133]. Cependant, aux 
meilleures connaissances de l'auteur, aucun prototype dedie a la stimulation visuelle 
n'a ete realise ainsi. 
L'equipe du Dr. Wise de l'Universite du Michigan a par ailleurs developpe un 
procede de fabrication permettant d'integrer sur un meme substrat de silicium les 
circuits de stimulation (technologie Bi-CMOS) et les electrodes elles-memes [10] [88]. 
Chacune des electrodes possede des sites de stimulations a differentes distances du cir-
cuit implante verticalement, done differentes profondeurs corticales. Les « peignes » 
d'electrodes et de circuits de stimulation bidimensionnels sont supportes par une 
plate-forme qui sert aussi, selon les versions, de substrat pour les circuits de commu-
nication tel qu'illustre a la figure 3.3. 
Les differents elements d'un stimulateur ont ete presentes a travers divers articles, 
et il est fait mention d'un implant « de la taille d'un bouton » de 1 024 electrodes 
pour un avenir rapproche [60]. II est a noter toutefois que quatre profondeurs de sites 
de stimulation etant utilisees, on compte en fait une matrice de 16x16 electrodes. 
Quelques problemes sont toutefois associes a cette approche, notamment : 
- il est impossible de couvrir une grande surface corticale; 
- la pression infligee aux tissus peut etre importante a cause de l'epaisseur du 
dispositif resultant de : 
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(b) (c) 
Figure 3.3: Concepts proposes par l'equipe de l'universite du Michigan illustrant 
l'approche monolithique. (a) Circuits actifs integres aux electrodes, (b,c) assemblages 
projetes. Tire de [60]. 
- l'utilisation de composants discrets, preferables pour la recuperation 
d'energie, qui sont generalement les plus volumineux; 
- la taille des circuits actifs — certaines electrodes actives bi-dimentionnelles 
utilisees in-vivo par l'equipe du Dr. Wise ont d'ailleurs un axe selon lequel 
elles peuvent etre pliees afin de palier a ce probleme [199] [200], ce qui est 
impossible dans le cas de matrices tri-dimentionnelles. 
Architecture distribute 
Dans l'approche distribute, une multitude de circuits, addressables 
independamment par le controleur externe et alimentes par une antenne emettrice 
unique, executent l'ensemble des taches du stimulateur, incluant la recuperation 
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d'energie et de donnees. Le dispositif de la figure 3.3c a ete legerement modifie et 
une version de taille reduite (4 x 8 = 32 electrodes par dispositif) est presentee 
dans [57]. II est prevu que ces nouveaux implants permettent de stimuler une plus 
large surface corticale, ou meme plusieurs fonctions simultanement. Le concept est 
aussi adopte dans [180], ou les dispositifs pourraient stimuler 16 sites. La difference 
principale entre les deux dispositifs mentionnes reside dans leur aspect physique. Les 
circuits du premier sont disposes en ligne avec les electrodes, alors qu'il est prevu 
qu'ils soient assembles perpendiculairement aux electrodes dans le second cas. 
Cette approche ne presente assurement pas les inconvenients de l'architecture dis-
tante et peut eviter ceux de l'approche monolithique de par la plus petite taille de 
chacun des dispositifs (circuits et composants de recuperation d'energie). Toutefois, 
sa limitation fondamentale la plus importante, selon nous, est l'impossibilite d'op-
timiser le couplage pour chacune des antennes receptrices simultanement, resultant 
en une faible efficacite. En effet, l'implantation sur les gyri a pour consequence que 
toutes les antennes ne peuvent etre dans des plans paralleles et presentent done des 
couplages avec le primaire varies. La transmission de puissance devant etre sumsante 
pour alimenter l'implant au pire couplage, elle est consequemment excessive pour tous 
les autres. Le couplage est aussi faible pour les dispositifs implantes sur des surfaces 
perpendiculaires a celle du crane, ce qui est le cas pour une partie importante de VI 
(c.f. section 2.3.4). 
Architecture modulaire 
Un consortium europeen a recemment presente le prototype d'un implant visuel 
cortical et preconise une architecture modulaire [133]. Dans ce cas, les circuits sont 
physiquement separes selon leur fonction et l'implant possede un Module d'Interface 
(MI) et plusieurs Modules de Stimulation (MS). II est prevu d'utiliser 10 matrices 
d'electrodes du groupe de Normann, chacune comportant 10x10 electrodes, et sur 
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lesquelles les circuits de stimulation seraient fixes par flip chip. Les circuits assurant 
l'interface avec le controleur externe seraient quant a eux loges ailleurs et tous les 
circuits partageraient un substrat flexible. Toutefois, le systeme etant encore au stade 
du prototype fait de composants discrets, aucun detail n'est disponible quant aux 
caracteristiques physiques precises du dispositif. 
Une equipe allemande a realise un implant retinien sur un principe similaire [160]. 
L'antenne receptrice est logee derriere l'iris, pres de laquelle les elements de recou-
vrement d'energie et de donnees sont situes. Des connexions flexibles acheminent les 
commandes au stimulateur situe au fond de l'oeil, pres des electrodes. Une methode 
originale de fabrication du substrat de polymere et d'assemblage des circuits integres 
(micro-flex) a ete developpee [121] et a permis de realiser le dispositif presente a la 
figure 3.4. 
Figure 3.4: Implant retinien illustrant l'approche modulaire. Les circuits sont disposes 
sur un substrat de polyimide flexible encapsule dans un enduit sylastique. Tire de [122] 
II est de notre avis que cette approche possede, dans le contexte d'un implant visuel 
cortical, la majorite des caracteristiques les plus favorables des approches presentees 
dans la litterature, en evitant leurs plus importants inconvenients. Mentionnons prin-
cipalement que : 
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- l'implant peut etre de dimensions reduites a l'endroit des stimulations par rap-
port aux approches monolithique et distribute grace a l'omission des compo-
sants responsables de la recuperation d'energie, limitant ainsi la pression sur le 
cortex; 
- la flexibilite du substrat et la separation physique des MS permet d'epouser la 
surface courbe du cortex, contrairement a l'approche monolithique; 
- les contraintes extremes quant aux dimensions de l'implant ne s'appliquent 
qu'aux MS, permettant pour le MI l'usage de composants discrets aux ca-
racteristiques avantageuses face a leurs equivalents integres (condensateurs, bo-
bines, diodes); 
- l'antenne pouvant etre relativement grande, la densite du champ 
electromagnetique est inferieure a celle necessaire aux approches monoli-
thique et distribute; 
- l'efficacite du transfert de puissance peut etre superieure a celle des approches 
monolithique et distribute grace a un alignement optimal des bobines interne 
et externe; 
- les electrodes peuvent etre distributes sur une surface relativement large du 
cortex, procurant ainsi un champ de vision elargi, par opposition a l'approche 
monolithique; 
- le nombre de connexions est reduit par rapport a l'approche distante grace a 
une communication serielle entre les modules de stimulation et le MI; 
- l'utilisation d'un substrat unique elimine les risques de defectuosites auxquels 
sont generalement sujets les connecteurs. 
3.1.2 Controleurs d'implants 
Les plus simples controleurs d'implants ne font qu'une parallelisation des donnees 
serielles regues par des registres a decalage, fixant ainsi chacun des parametres de 
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stimulation a l'instant determine par le controleur externe [109] [153]. Normann a 
propose un prototype integre d'un systeme de demultiplexage [90] et a diligemment 
evalue les performances requises pour un implant complet de 625 electrodes, comme 
l'a initialement recommande Cha [26]. II conclut qu'une bande passante minimale de 
6 Mbps, plutot excessive, est necessaire pour controler chaque evenement de cette 
fagon. II propose alors une activation par impulsion, reduisant les specifications a 
un peu moins de 2 Mbps, et propose aussi un mode « continu », rendu possible 
grace a l'initialisation de registres et de RAM avant la stimulation. Ceci permet aux 
impulsions d'etre generees a un taux constant pour des trains complets avec une seule 
commande par site. 
Suaning implemente aussi le mode « par impulsion », mais evite l'approche conti-
nue, soulignant le risque d'erreurs de communication et de corruption de donnees 
en memoire volatile, particulierement important pour un dispositif alimente par in-
duction [162]. De tels evenements pourraient avoir des repercussions sur la stimula-
tion pour une duree indeterminee. Pour cette raison, aucun parametre n'est conserve 
pour plus d'une impulsion. La communication est faite au moyen de « sequences » 
de « rafales » de donnees espacees par des durees fixes controlees par des circuits 
analogiques. Le concept est adequat pour le prototype en question comportant 100 
electrodes, dont 50 sont actives et autant sont reservees pour les courants de retour, 
mais est difficilement extensible a une prothese complete. 
Liu, propose un addressage fixe, ou des frames de 256 bits continus permettent 
d'activer avec une resolution de 4 bits tous les sites, au nombre de 60, en plus d'inclure 
un code cyclique de detection d'erreur [110]. Les durees de phase et d'interphase sont 
fixees dans une sequence d'initialisation. Selon le lien de communication (1.5 Mbps), 
il en decoule un taux de stimulation, identique pour chacun des sites, theoriquement 
de 350 Hz pour 1 000 electrodes. 
Troyk a propose un protocole base sur un jeu d'instructions permettant de pro-
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grammer, d'activer ou de tester les differentes fonctions d'un implant [179]. II espere 
en faire un protocole standard applicable a tout dispositif de stimulation, implantable 
ou non, dans le but de reduire, a l'avenir, la multiplication des interfaces dediees et 
ainsi simplifier le processus de conception de systemes. Bien que l'effort soit louable et 
l'idee attrayante, on peut douter du potentiel de standardisation de l'approche choi-
sie. En effet, ce protocole, baptise Neurotalk™, utilise un total de quatre connexions, 
dont deux pour l'alimentation, une pour l'horloge et une pour les donnees, mais les 
signaux sur cette derniere ligne ne sont pas binaires mais utilisent trois niveaux. Nous 
convenons que, bien que moins robuste qu'une communication binaire, cette approche 
est facilement implementable pour un lien cable. Mais concernant les donnees regues 
par un lien sans fil, le concept semble en fait particulierement cible pour son plus 
recent demodulateur et on imagine mal le concept etre largement adopte. Aussi, un 
inconvenient du protocole propose est la quantite de bits de controle qu'il introduit 
dans la chaine des donnees . En moyenne 10 /is sont necessaires pour transmettre les 
commandes avec un lien cable de 4 MHz, ce qui exclut alors la majorite des approches 
et liens exist ants. 
Finalement, Ghovanloo propose deux versions de demodulateurs et de controleurs 
qui, comme l'approche simple mentionnee au debut de la section et supportee par 
l'implant de Normann, ont comme objectif une flexibilite maximale [57] [54]. Cette 
decision est justifiee par l'utilisation de son demodulateur presentant a notre connais-
sance le plus haut taux de transfert jamais atteint a ce jour (2,5 Mbps). Cette ap-
proche simplifie grandement le controle de l'implant et offre certes une grande flexi-
bilite pour la generation des impulsions. II est alors possible de synthetiser une onde 
arbitraire (approximation discrete d'une sinusoide, par exemple). 
Cette logique, vraie lorsque les impulsions sont considerees individuellement, peut 
par contre etre trompeuse. D'un point de vue du systeme, cette approche impose dans 
les fait des contraintes importantes. Chaque changement d'etat de quel que canal que 
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ce soit est determine par le lien seriel. On ne peut alors, par exemple, generer deux 
impulsions de duree T et T + AT, (T > AT) commengant a des instants separes de 
AT puisqu'elles devraient alors cesser simultanement. Considerant que l'imprecision 
resultante sur la duree des impulsions ne peut etre toleree (c.f. section 1.1.4), la 
flexibilite visee resulte dans les faits en d'importantes contraintes temporelles, forgant 
vraisemblablement l'utilisation de frequences et durees de stimulation identiques pour 
chacun des sites. 
3.1.3 Generateurs de stimuli 
Pratiquement tous les etages de sortie de stimulateurs multi-canaux sont com-
poses de sources de courant, generalement des convertisseurs analogique a numerique 
(Digital to Analog Converter— DAC) dont la(les) sortie(s) est (sont) aiguillee(s) vers 
le(s) site(s) approprie(s). 
La stimulation bi-polaire utilise couramment une sortie dite en « H » pour 
determier les deux phases de stimulation a travers une paire d'electrodes, dont 
le courant est determine par un DAC uni-directionnel, tel qu'illustre a la fi-
gure 3.5 [153] [162]. Ceci permet un appariement des phases anodique et cathodique 
optimal puisque les deux phases sont generees par la meme source de courant. Sua-
ning a applique le principe a son stimulateur comportant 100 electrodes. Toutefois, 
ce stimulateur ne presente aucun parallelisme; toutes les electrodes ne peuvent etre 
activees que par un seul DAC. Boyer [15] et Roy [147] ont aussi exprime leur intention 
d'utiliser un mecanisme semblable, mais sur 25 canaux paralleles. L'applicabilite des 
sources en « H » pour les stimulateurs multi-canaux reste toutefois a confirmer. 
La stimulation monopolaire bi-phasique est generalement faite au moyen de DAC 
bi-directionnels dont la sortie, en courant, est dirigee vers le site de la stimulation 
par un interrupteur (figure 3.5(b)). Le courant est alors recueilli par une electrode 
indifferente agissant comme masse virtuelle. 
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(a) (b) 
Figure 3.5: Illustration d'etages de sorties permettant la stimulation en courant (a) 
bipolaire et (b) monopolaire. 
Un type de DAC de courant simple voit sa sortie determined par l'activation, se-
lon le code binaire en entree, d'un nombre variable de transistors aux rapports de 
forme dermis suivant des puissances de deux [89] [95] [109]. Le desavantage fonda-
mental de ce circuit est que sa surface croit exponentiellement avec sa resolution. 
Cette derniere etant generalement faible dans le cas qui nous concerne, il s'agit d'une 
approche repandue. Jones utilise un tel DAC [90], mais la simplicite de son circuit 
de polarisation, independant pour chacun, resulte en une sensibilite sur le niveau 
d'alimentation de l'ordre de 150 uA/V. II est aujourd'hui plus populaire d'utiliser 
un circuit de polarisation unique mais plus evolue, dont la reference est distribute a 
chaque circuit de sortie, rendant la stimulation plus previsible. 
DeMarco propose une approche compacte et peu energivore ou, plutot que d'utili-
ser des transistors aux tailles croissant exponentiellement pour chaque bit de controle, 
de multiples niveaux de tensions de polarisation sont utilises [38]. Malheureusement, 
la distance separant le circuit de polarisation et chacun des DAC resulte en un ap-
pariement approximatif des phases anodique et cathodique de stimulation. Cette 
consideration sera approfondie plus en detail a la section 4.2.3. 
Differentes variantes sont proposees pour ameliorer certaines caracteristiques du 
DAC (par exemple l'appariement des courants complementaires ou son impedence 
de sortie) par le biais de sorties controlees par un asservissement actif [59] [110]. On 
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peut par ailleurs equilibrer les phases par la mesure des charges impliquees dans la 
stimulation [63] [178]. Toutes ces techniques consomment par contre significativement 
plus de puissance que les approches simples presentees plus tot. La consommation est 
passee sous silence dans [178] et [63], alors que [59] consomme (une fois extrapole 
pour 1 000 sites) environ 265 mW. 
Kelly propose une approche extremement efficace en termes d'energie par une sti-
mulation en tensions discretes qui approxime la forme d'une stimulation a courant 
constant [93]. Chaque niveau de tension est atteint par le transfert de charges stockees 
dans des condensateur distincts. Une economie de 53% de l'energie associee a l'etage 
de sortie peut etre observee. Une variante multi-sites a aussi ete presentee [55]. Ce-
pendant, dans les deux cas, etant donne le nombre de condensateurs necessaires pour 
chaque canal, cette approche ne semble pas applicable a la stimulation massivement 
parallele. Aussi, le courant est fortement dependant de l'impedance electrode-tissus 
non controlee. 
3.1.4 Diagnostic post-implantation 
Tel que mentionne a la section 1.2, tous les stimulateurs ne presentent pas un lien 
de retour et la capacite a diagnostiquer l'etat du stimulateur post-implantation. Ceux 
qui implementent une telle fonctionnalite proposent generalement de caracteriser 
l'interface electrode-tissus par la mesure de la tension au site de stimulation, en 
prenant pour acquis que le courant reel est identique ou comparable au courant 
desire [153] [181] [203]. 
Souvent, vu l'importance d'assurer une tension d'alimentation adequate, il est 
aussi propose d'echantillonner celle-ci (ou un noeud proportionnel) au moyen d'un 
ADC et de retourner le resultat par le lien de telemetrie montant sur demande ou 
periodiquement [57] [82] [133]. Cependant, il existe une difference importante entre 
l'observation de la tension d'un noeud quelconque et celle de 1'alimentation. En effet, 
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dans ce dernier cas, l'observation de la variable desiree requiert une condition pre-
define de celle-ci pour etre valide (polarisation, calibration, controle, communication). 
Par exemple, il est pertinent de fournir a l'utilisateur, au moment de la mise sous 
tension, l'assurance que l'implant est en mesure d'etre opere adequatement (puissance 
transmise, position de l'antenne externe,...) avant de lui permettre de desactiver son 
signal de mise-a-zero. 
On peut eviter un fonctionnement inadequat de l'implant par l'utilisation d'un 
seuil en dega duquel le dispositif est automatiquement mis/maintenu a zero [57]. 
Toutefois, bien que cette solution assure la securite d'utilisation de l'implant, elle 
ne procure a l'usager aucune information pertinente advenant un probleme excep-
tionnel, rendant alors sa solution difficile a determiner. Par exemple, en cours de 
fonctionnement normal, une absence de reponse de la part de l'implant serait-elle 
la consequence d'un probleme de communication? D'alimentation? De synchronisa-
tion ? De corruption de parametres ? II est done preferable de pouvoir observer l'ali-
mentation par un lien de retour et d'assurer sa condition adequate independamment 
de la mise en marche normale du dispositif et de l'etablissement d'une communication 
bi-directionnelle requerant le fonctionnement de plusieurs elements. 
Suaning propose une methode simple [162] consistant a laisser l'alimentation 
decroitre, par l'arret momentane de la porteuse, jusqu'a un seuil predetermine. A 
Finstant ou l'alimentation atteint le seuil en question, un chemin de faible impedance 
vers la masse est brievement active, resultant en une impulsion detectable au primaire 
(c.f. 3.2.1). Le temps entre l'arret de la transmission de la porteuse et l'impulsion 
permet d'evaluer la valeur de l'alimentation (au debut de sa decroissance). Malheu-
reusement, cette approche impose de deux choses l'une : une alimentation nominale 
bien superieure a la tension minimale, ou une alimentation qui chute sous sa tension 
minimale a chaque fois que l'utilisateur desire l'observer. 
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3.2 Liens inductifs 
3.2.1 Transfert et recuperation de donnees 
Lien descendant 
La modulation d'amplitude (Amplitude Shift Keying — ASK) est de loin la 
plus repandue pour les dispositifs implantables etant donne la simplicite de son 
demodulateur [4] [63] [97] [109] [125] [189] [190]. La methode classique consiste a 
filtrer, au moyen d'un filtre « passe-bas », la porteuse modulee afin de recuperer son 
enveloppe. Une periode determined par un autre circuit permet d'echantillonner le 
niveau de l'enveloppe a intervalles reguliers et ainsi d'extraire les donnees regues. 
Pour limiter le bruit sur l'enveloppe recuperee, le filtre doit presenter une 
frequence de coupure significativement plus faible que la frequence de la porteuse. 
Aussi, pour limiter les risques d'erreurs engendrees par Fincertitude sur la periode 
d'echantillonnage, les niveaux doivent etre stables pour une periode relativement im-
portante. Par consequent, un compromis important doit etre fait entre le debit des 
donnees et le BER, ce qui limite les performances du demodulateur. Les taux de 
transmission typiques varient entre 10 et 300 kbps, avec des rapports de frequences 
entre la porteuse et les donnees (fcarr/fdata) se situant entre 40 et 200. 
Notons que la modulation peut etre d'amplitude aussi importante que celle de 
la porteuse elle-meme (indice de modulation de 100%). On designe alors cette mo-
dulation On-Off Keying (OOK). La modulation OOK est simple et elle permet 
generalement un faible BER, mais son desavantage le plus important reside dans 
le fait qu'aucune puissance n'est transmise a l'implant pendant que l'enveloppe est a 
un niveau bas. 
Recemment, differentes modulations affectant la phase du signal (Frequency Shift 
Keying — FSK; Phase Shift Keying — PSK) ont ete presentees. La modulation 
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de frequence presentee dans [58] supporte un spectaculaire taux de transmission de 
2.5 Mbps avec un ratio fcarr/fdata de 1,5. Pour ce faire, une modulation de tres 
large bande est utilisee, ou un niveau logique est represente par une frequence deux 
fois superieure a son niveau complement aire. Par consequent, la frequence du signal 
transmis est toujours significativement eloignee de la frequence de resonance du lien 
inductif, affectant l'efncacite du transfert de puissance. Pour palier a ce probleme, une 
modulation en frequence a bande etroite est presentee dans [177], mais il semble alors 
difficile de discriminer les symboles sans recours a un demodulateur tres complexe et, 
en pratique, le taux obtenu s'est limite a 480 kHz. 
La demodulation PSK est interessante par le fait que la frequence du signal ne 
s'eloigne jamais de celle qui est optimale pour la transmission de l'energie. Hu [83] 
propose une methode basee sur une boucle de Costas et atteint un taux de transfert en 
simulation de 1.2 Mbps et de 1 Mbps en pratique. Une methode ou les sauts de phase 
sont reduits [53] n'a par ailleurs pas permis d'obtenir des resultats aussi convaincants 
vu sa sensibilite au bruit principalement genere par les circuits numeriques sur la 
meme puce. Des methodes entierement numeriques sont aussi proposes. Des taux de 
1 et 2 Mbps avec des porteuses de 16 et 20 MHz sont atteints dans [111] et [112], 
respectivement, alors que [133] n'a pu demontrer un taux de transmission superieur 
a 100 kbps. 
Lien montant 
La modulation presqu'universellement utilisee par les implants de SEF pour leur 
lien montant, lorsqu'un tel lien existe, tire profit du fait qu'une modification de la 
charge au secondaire se reflete par une variation d'amplitude aux bornes de l'induc-
tance au primaire. Designee sous le nom de Load Shift Keying (LSK), elle presente les 
avantages indeniables d'une simplicite extreme et d'une consommation negligeable. 
Selon la technique proposee par Tang [166], un seul transistor suffit pour changer 
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la configuration du redresseur de double a simple alternance et permettre ainsi la 
telemetrie. Des taux variant de 125 a 1 130 kbps peuvent etre observes selon la per-
formance du recepteur externe [53] [66] [77] [158]. 
Cette technique est toutefois difncilement applicable a l'architecture distribute 
puisque les perturbations creees par chacun des implants sur la charge globale seront 
vraisemblablement negligeables vues du secondaire. Aucune equipe proposant une 
approche distribute ne presente d'ailleurs concretement de lien montant. 
II est a noter qu'il est envisageable d'utiliser une modulation active, comme le 
propose Piedade [133]. On compte alors utiliser une modulation de frequence a 
faible puissance considerant que, dans ce cas, la complexity se retrouve au niveau 
du demodulateur externe, moins contraint que 1'implant autant en terme d'energie 
qu'en terme de dimensions. Aucune implementation n'est toutefois discutee. 
Transmissions descendante et ascendente simultanees 
La presque totalite des implants qui utilisent un lien bi-directionnel se limitent a 
une communication en alternance. Quelques travaux ont cependant explore la com-
munication bi-directionnelle simultanee. 
La motivation premiere dans [53] est l'augmentation des debits dans les deux 
directions grace a 1'elimination des periodes ou chaque lien cede le controle du canal au 
lien complementaire. Malheureusement, les performances dans chacune des directions 
se degradent rapidement en mode simultane. L'auteur conclut que la degradation de 
chacun des liens resulte en une perte nette de la capacite de transfert de donnees 
dans les deux directions. 
Fondamentalement, ceci ne devrait pas representer un probleme tres important 
dans le cas d'un implant visuel cortical. En effet, si les trains et inter-trains de stimu-
lation sont de durees comparables pour tous les sites, des periodes d'inactivite seront 
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periodiquement observees, permettant facilement de reguliers mais brefs retours d'in-
formation. D'apres les experiences physiologiques, la stimulation soutenue requiert 
que chaque periode de stimulation d'environ 125 ms soit suivie d'une periode de re-
pos d'environ 25 ms. Evidemment, a ce stade, ces valeurs ne peuvent etre considerees 
comme definitives, mais representent probablement un ordre de grandeur du rapport 
activite/repos du lien descendant. 
La communication simultanee n'est toutefois pas une option mais une necessite 
pour l'asservissement de la puissance (c.f. section 3.2.2) et a ete exploree par Hu [82] 
et realisee par Wang [193]. En simulation, pres de 100 kbps ont pu etre atteints au 
niveau du lien montant lorsqu'une modulation PSK etait utilisee au niveau du lien 
descendant, mais un modele lineaire invariant dans le temps etait alors utilise. Dans 
les faits, l'activite du stimulateur a pour effet de reduire sensiblement le rapport 
signal a bruit de la communication LSK, degradant alors la reception au primaire. II 
est alors raisonnable de penser que les performances reelles d'un tel systeme soient 
bien inferieures. Wang presente justement une telle implementation et seulement un 
taux inferieur a 10 kbps peut etre atteint, en accord avec [137]. Avec une charge 
constante, done en situation hautement optimiste, un taux maximal de 32 kbps a pu 
etre atteint dans [53]. 
3.2.2 Transfert et recuperation d'energie 
Tel que mentionne a la section 1.2.3, les amplificateurs de classe E sont les plus 
courants. Le lecteur est encourage a consulter [9] [94] [159] pour les references ori-
ginales et des discussions approfondies a leur sujet. Mentionnons ici simplement que 
1) la frequence du signal emis est fixee par le choix des composants, et que 2) la 
puissance transmise est proportionnelle a la tension d'alimentation de l'amplifica-
teur. Cette derniere propriete est d'ailleurs generalement utilisee pour la modulation 
d'amplitude et peut servir a une boucle d'asservissement de la puissance, sujet de la 
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prochaine section. 
Afin de convertir le signal AC en tension DC, differents circuits a diodes sont 
regulierement utilises [27] [67] [84] [94] [124] [170], alors que quelques travaux recents 
font appel a des redresseurs actifs [56] [74] [149]. Au niveau de la regulation, les 
circuits shunt [63] [142] [173] [191] et lineaires [4] [57] [158] [192] sont frequents. 
L'utilisation de convertisseurs de tension DC a transfert de charges capacitives est 
aussi proposee [84]. 
Optimisation de l'efficacite du lien inductif 
Les implants les plus courants transmettent une energie constante et 
predeterminee, sumsante pour supporter la plus importante consommation prevue 
de l'implant et considerant que les conditions lors de l'utilisation sont similaires a 
celles prevues lors de la conception du systeme. Pour assurer le bon foncitonnement 
du dispositif malgre les perturbations que celui-ci peut subir, une large marge de 
securite est necessaire, resultant en une efncacite peu appreciable (c.f. section 1.2.3). 
Nous pouvons qualifier cette approche de celle du « pire-cas ». 
L'efficacite du lien a une charge (Pcharge)
 e t u n couplage (k) donnes peut etre 
maximisee en gardant a un minimum la difference entre les tensions a l'entree du 
redresseur (Vrect) et la sortie du regulateur (VDC)- Pour compenser les variations de 
Pcharge et k, des travaux recents [82] [191] [193] font appel a une boucle de retroaction 
controlant l'alimentation de l'amplificateur du primaire (Vs), tel que schematise a la 
figure 3.6. Des gains d'efncacite appreciables peuvent etre observes en comparaison 
avec des systemes en boucle ouverte. 
Toutefois, la retroaction est intrinsequement lente, consequence du delai de la 
boucle de retour introduit principalement par le temps de transmission des donnees 















Figure 3.6: Modele decrivant un systeme asservi de transmission de la puissance 
permettant d'optimiser l'efncacite d'un lien transcutane. 
la charge peut resulter en une chute momentanee mais appreciable de la tension d'ali-
mentation du dispositif implante. L'observation des resultats presentes par Wang met 
clairement en evidence cet ecueil [193]. En effet, une augmentation de la charge de 
•Pmax/2 resulte en une chute significative de l'alimentation pour une duree d'environ 
50 ms. Le systeme de Hu [82], par ailleurs, n 'a pas ete teste avec un lien montant trans-
cutane, mais plutot un montage cable, faisant alors fi du delai de boucle impose par 
le lien sans fil. L'auteur s'attend toutefois a des resultats similaires et precise qu'une 
approche integrant une compensation predictive {feed-forward) pourrait contribuer a 
accelerer la reponse de la boucle et ainsi ameliorer la fiabilite de l'implant. 
Notons finalement que, bien qu'elle soit significativement plus efficace qu'une 
approche « pire-cas », l'asservissement n'assure pas une consommation minimale 
du systeme. En effet, la condition essentielle pour ce faire est un couplage opti-
mal (k — kern), strictement fonction des caracteristiques physiques du lien (taille 
et materiaux des bobines, tissus) et de la position relative des antennes (distance, 
alignement, orientation). La consequence de l'utilisation de l'asservissement, suite a 
une perturbation sur le couplage reduisant l'efficacite du lien, conduit a une aug-
mentation de la puissance transmise, ce qui est contraire a l'objectif fondamental. 
Consequemment, la methode incontournable pour permettre une transmission mini-
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male doit inclure : 
1. un positionnement soigne de l'antenne externe; 
2. un solide maintien de sa position; 
3. une detection des perturbations significatives sur le couplage; 
4. une correction manuelle de la position de l'antenne. 
Heureusement, ces evenements sont rares dans le cas d'un implant visuel cortical 
puisque 1) il est possible de concevoir, par la methode dite « geometrique », les 
bobines de telle sorte que k soit insensible a de faibles mouvements [78] [204]. 2) 
aucun mouvement relatif des antennes n'est a prevoir de fagon systematique. En 
effet, on peut aisement utiliser un dispositif de fixation de la bobine externe sur la 
surface du crane tel que les mouvements significatifs ne soient qu'exceptionnels. Les 
implants cochleaires utilisent generalement un aimant implante sous la peau a cet 
effet. 
3.3 Composants externes 
On retrouve une quantite non negligeable de publications en lien avec l'acquisition 
et le traitement d'images dedies aux implants visuels [132] [5] [20] [196], generalement 
base sur les conclusions de Cha (c.f. 2.3.1). II est par contre premature de conclure 
definitivement sur l'efficacite de chacune d'elles au stade actuel des recherches dans 
le domaine. 
Quant au controleur de l'implant, on retrouve presqu'exclusivement des systemes 
bases sur ordinateur personnel {Personal Computer — PC) transferant des patrons 
de donnees predetermines [57] [173]. Une exception notable a ce sujet fait partie du 
systeme presente dans [133]. On y propose une approche biomimetique combinant 
en un systeme dedie le traitement d'images et le controle de l'implant. Ce systeme 
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constitue d'ailleurs, aux dires de ses concepteurs et a notre connaissances, le seul qui 
soit fonctionnellement complet a ce jour. Notons toutefois qu'il n'est pas miniaturise 
et ne repond pas a des criteres raisonnables de performances, son lien descendant 
etant limite en pratique a 100 kbps. 
On suggere de repliquer pour chaque site de stimulation le comportement de la 
retine. C'est a dire : 
- le traitement n'est pas « par images » mais par « pixels » traites en parallele; 
- l'intensite des phosphenes est modulee strictement par la frequence de la sti-
mulation ; 
- le moment ou les impulsions sont declenchees resulte d'une approximation du 
modele integrate-and-fire du neurone [52]. 
L'approche est certes enthousiasmante, mais fait fi de plusieurs considerations 
qui la rendent potentiellement non optimale, ni meme simplement applicable. D'un 
point de vue technique, le parallelisme massif du traitement (possible dans le systeme 
biologique grace a la tres grande quantite de cellules dans le nerf optique) est dimcile-
ment applicable a un implant utilisant necessairement un lien de communication seriel 
unique, dont la largeur de bande est limitee. Ensuite, les considerations physiologiques 
portent a croire qu'il est hautement optimiste de vouloir repliquer le comportement 
des cellules retiniennes pour la stimulation corticale, surtout si Ton considere que 
celle-ci s'effectue en aval du CGL. En procedant ainsi, 
- la retroaction modulant les signaux afferents du cortex est neglige; 
- l'information complement aire a celle entant dans VI est manquante; 
- l'information transmise est certainement « invraisemblable » d'un point de vue 
neurophysiologique; la stimulation « de masse » active tres certainement des 
neurones voisins aux fonctions contradictoires; 
Le nombre de points de stimulation techniquement envisageable est de loin 
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inferieur au nombre de neurones dans les couches visees de VI. Par consequent, 
il semble logique que l'information par site doive etre drastiquement differente de 
l'mformation vehiculee par chacun des neurones d'un systeme sain. Les resultats 
experimentaux corroborent d'ailleurs cette analyse. II ne semble pas, aujourd'hui, 
envisageable d'omettre les considerations de durees de trains, de fatigue neuronale, 
etc.. . Nous serions portes a favoriser une approche ou les images sont en premier lieu 
simplifiees selon leur contenu general plutot que traitees « par pixel ». Toutefois, la 
grande plasticite du SNC fait qu'il serait certainement aujourd'hui inapproprie de 
rejeter l'approche du revers de la main. Le sujet reste done entierement ouvert. 
3.4 Travaux du laboratoire de neurotechnologies Polystim 
Nous decrivons ici les concepts relies aux travaux de Polystim ayant eu cours avant 
ceux relies a cette these. II etait envisage que le stimulateur, de type monolithique, 
soit compose de 25 canaux de 25 sites chacun [151], suivant les recommandations de 
Cha. Un controleur a ete congu et implements sur composant programmable (Field 
Programmable Gate Array — FPGA) [147]. Sa particularity la plus interessante est 
l'utilisation d'un protocole de communication configurable, permettant alors la flexi-
bilite de la stimulation « par impulsion » mais reduisant les specifications associees au 
lien de communication estimees dans [90]. Les composants analogiques du systeme 
realises sur substrat pre-diffuse en technologie bipolaire se sont averes defectueux, 
vraisemblablement a cause d'une erreur de conception. Notons qu'une sortie « en H » 
(c.f. 3.1.3) etait envisagee. Quant au lien inductif, aucun travail specifique n'avait ete 
entrepris ou propose. 
Au niveau du controleur externe, mentionnons qu'une version PC permettant 
d'imposer quelques patrons pre-definis avait ete implementee [72] et qu'un capteur 
d'images permettant la reduction de resolution au moment de l'acquisition avait 
ete propose [34]. II avait aussi ete propose de faire un traitement d'egalisation 
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d'histogramme sur les images avant leur transmission a l'implant [73]. Toutefois, 
considerant le controle seulement approximatif de l'intensite des phosphenes que nous 
pouvons vraisemblablement esperer, cette proposition n'a pas evolue au niveau de 
l'implementation concrete. 
3.5 Synthese 
Le tableau 3.1 presente les caracteristiques principales des travaux les plus impor-
tants traites dans ce chapitre afin de permettre d'apprecier en un coup d'oeil l'etat 
de la recherche actuelle, au niveau technologique, portant sur les implants visuels. 
Les particularites favorables et problemes evidents ou suspectes de chacun sont mis 
en evidence. Les references aux sections de cette these traitant de chaque affirmation 
sont egalement indiquees. 
II est possible de faire un certain nombre d'observations a partir de ces donnees 
et des analyses presentees dans le present chapitre : 
- une variete d'approches significativement differentes les unes des autres peut 
etre recensee, mais, se limitant encore a l'etat de concept, certaines presentent 
vraisemblablement dans les faits des inconvenients fondamentaux qui les 
rendent difhcilement applicables a une prothese visuelle ou intrinsequement non 
optimales; 
- plusieurs solutions aux differents defis presentes par la conception d'un systeme 
d'implant visuel existent, mais aucune proposition complete ne repond a toutes 
les exigences fixees par les experiences physiologiques; 
- les performances atteintes quant a une figure de merite le sont generalement au 

















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































CONCEPTION ET VALIDATION DU DISPOSITIF 
IMPLANTABLE 
Ce chapitre presente les principaux elements d'un implant original destine a la 
stimulation corticale et congu avec comme objectifs : 
- de minimiser les risques lies a son utilisation; 
- d'offrir une flexibilite telle qu'il puisse etre utilise suite aux decouvertes a venir 
au niveau de son application ; 
- d'atteindre experimentalement des performances repondant aux specifications 
pour un implant de 1 000 electrodes; 
- d'offrir une efficacite energetique potentiellement optimale. 
Les elements critiques du dispositif sont presentes ainsi que la demarche 
ayant mene a l'implementation choisie. Une evaluation des resultats obtenus 
experiment alement fait aussi partie des sujets du present chapitre et vise a determiner 
la faisabilite d'une prothese destinee a l'humain sur la base du systeme presente. 
4.1 Architecture globale de l'implant 
En rupture avec l'approche envisagee dans les travaux de Polystim precedant ceux 
presentes dans cette these, nous preconisons ici une approche modulaire pour la partie 
implantable du systeme. L'implant est alors compose d'une mosai'que d'ASIC charges 
de la stimulation (Modules de Stimulation - MS), reposant en surface du cortex et di-
rectement connectees aux matrices de micro-electrodes. Un Module d'Interface (MI), 
situe sous la peau, est charge de la recuperation d'energie et de la communication 
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entre l'implant et le controleur externe. Tous les composants sont disposes sur un 
substrat flexible, tel que schematise a la figure 4.1. Ajoutons aux nombreux avan-
tages de cette architecture deja soulignes a la section 3.1.1 la possibilite d'utiliser 
le substrat a d'autres fins qu'au simple support et aux interconnexions entre mo-
dules. Nous croyons que nous pourrions eventuellement tirer avantage d'electrodes 
souples de polyimide (c.f. section 1.1.3) fabriquees a meme le substrat et s'inspirer 
des methodes d'insertion presentees dans [98] afin que quelques electrodes puissent 
atteindre les zones corticales difficiles d'acces (c.f. sections 2.1.2 et 2.3.4). 
Module d'interface (Ml) 





Matrices de microelectrodes 
Figure 4.1: Illustration du concept de l'implant modulaire propose sur substrat 
flexible. 
En premier lieu, l'implant comportera un nombre reduit de sites. Ceci permet au 
MI d'etre compose de composants discrets et programmables. Cependant, le MS, de 
par le fait qu'il soit localise directement au site des stimulations, doit necessairement 
etre fabrique sous la forme d'un ASIC. 
La figure 4.2 presente les interconnexions serielles entre le MI et les MS de l'im-
plant. Les donnees descendantes de controle sont distributes par le MI vers chacun 
des MS, alors que l'mformation analogique permettant le diagnostic de l'etat des sites 
de stimulation (Vmonit) est retournee via un conducteur unique, et que les indicateurs 
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d'erreurs numeriques sont transmis en cascade (daisy chain). Les details a ces sujets 
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Figure 4.2: Interconnexions entre le module d'interface et les modules de stimulation. 
4.2 Module de stimulation 
Le circuit conserve quelques elements de l'architecture proposee 
anterieurement [147]. En particulier, mentionnons le protocole de communica-
tion configurable qui permet de choisir un compromis optimal entre le taux de 
stimulation, la flexibilite des parametres et la frequence d'operation, cette derniere 
ayant un impact direct sur la puissance consommee. 
Tous les elements analogiques ont par ailleurs ete implementes integralement et 
le controleur modifie en fonction de ceux-ci. Le circuit congu et presente dans les 
sections suivantes, en plus de representer la premiere version integree de Fimplant, se 
distingue des travaux anterieurs notamment par : 
- une flexibilite accrue au niveau de la stimulation — plusieurs approches sont 
supportees, la polarite des impulsions peut etre choisie independamment pour 
chaque site et les impulsions paralleles peuvent etre decalees ou simultanees; 
- une securite d'utilisation du dispositif amelioree par la validation continue de 
tous les parametres de configuration et par la possibilite de monitorer la tension 
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de tout site en cours de stimulation. 
Un schema bloc simplifie du MS est presente a la figure 4.3. Celui-ci possede 
quatre canaux paralleles de stimulation, chacun en mesure d'utiliser autant de micro-
electrodes. Le mode et les sites de stimulation sont determines par une matrice de 
commutation aiguillant le courant impose par les convertisseurs numerique a analo-
gique (Digital to Analog Converters — DAC) selon les commandes de l'utilisateur. 
Simultanement, la matrice de commutation agit comme multiplexeur a l'entree d'un 
amplificateur suiveur destine a monitorer la tension des electrodes. Finalement, men-
tionnons que, de maniere a reduire l'energie consommee par le controleur tout en 
fournissant la plage dynamique necessaire a la stimulation, deux alimentations dis-
tinctes sont utilisees (VH > Vj,)1. 




















+ Electrode 0,0 
-* Electrode 3,3 
-• Retour 
Figure 4.3: Schema bloc du module de stimulation. 
xTout au long de ce document, VH et Vj, seront utilises pour designer les haute et basse tensions 
d'alimentation, analogique ou numerique. 
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4.2.1 Modes de stimulation supportes 
L'utilisation d'une matrice de commutation permet un vaste eventail d'approches 
de stimulation. En effet, Fimplant possede la capacite de stimuler selon les approches 
monopolaire et bipolaire. Dans le premier cas, il est egalement possible d'omettre 
l'electrode de retour distante et de partager son role entre toutes les electrodes in-
actives (retour distribue). La stimulation monopolaire necessitant evidemment des 
DAC bidirectionnels, la stimulation bipolaire peut etre effectuee par des sources ou 
des puits de courant, ou une alternance des deux. La figure 4.4 presente le not de 
courant pour chacune des phases de stimulation dans les differents modes supportes. 
Optionnellement, les electrodes inactives peuvent etre court-circuitees, procurant un 
equilibre passif des charges apres chaque impulsion, permettant d'amenuiser 1'efTet 
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Figure 4.4: Modes de stimulation supportes par le MI pour la generation d'impulsions 
biphasiques. 
Notons que la definition d'un site est dependante du mode de stimulation utilise. 
En effet, lors de la stimulation monopolaire, on retrouve 16 sites de stimulation po-
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tentiels, comparativement a 12 pour la stimulation bipolaire (3 paires d'electrodes 
adjacentes par canal). 
4.2.2 Matrice de commutation 
De maniere a supporter tous les modes precedemment presentes, la matrice de 
commutation ofrre la possibilite de connecter chacune des electrodes a l'un des points 
suivants : VH, la masse, la sortie du DAC auquel elle est associee ou un point commun 
(Com) pouvant etre electriquement equivalent a l'electrode de retour, pour la stimu-
lation monopolaire distribute, ou non, si seulement un equilibre passif des charges est 
desire. Tel que l'indique la figure 4.5, chaque electrode peut aussi etre connectee a 
l'entree de ramplificateur suiveur (Monit) s'il est desire d'en observer sa tension. Les 
signaux de controle MONCAN et MONSITE (e {0001, 0010, 0100, 1000}) determinent 
le canal et le site a observer. Seule l'electrode associee a la fois au canal et au site 
est selectionnee. Mentionnons que, dans ce cas, le site fait reference a une electrode 



















—M MONCAN [ i ] 
Figure 4.5: Interconnexions et controle de la matrice de commutation. Deux sites (j, 
j + 1) d'un canal (i) sont ici schematises. 
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tableau 4.1 presente les commutateurs devant etre actives pour les differentes phases 
de stimulation dans les principaux modes. 
Tableau 4.1: Configuration des interrupteurs de la matrice de commutation pour la 
























iPolarite controlee par les interrupteurs, puits de courant. 
2Polarite controlee par les interrupteurs, source de courant. 
3Polarite controlee par le DAC. 
4.2.3 Convertisseur Numerique a Analogique 
Principalement pour des considerations de consommation, nous avons opte pour 
une approche simple et compacte semblable a celles presentees au debut de la section 
3.1.3, mais des considerations particulieres ont ete apportees a son implementation 
de maniere a ameliorer sa precision. 
Toute approche ou une tension de reference est commune aux differents elements 
distribues d'un systeme multi-DAC rend les sorties particulierement sensibles aux 
parametres de fabrication et environnementaux des etages de sorties. En effet, en 
reference a la figure 4.6a, 
- les sorties sont sensibles aux variations locales de l'alimentation — l'absence de 
courant aux branches de reference VRP et VRU fait que les tensions a ces noeuds 
sont semblables pour tout DAC, mais VH' ^ VH et VSs' ^ VSs, done VBp et VBn 
different d'un DAC a l'autre; 
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- la temperature affecte differemment les mobilites des electrons et des trous — 
la qualite de 1'appariemerit pour chaque DAC sera statistiquement inversement 
proportionnelle a la distance le separant de la reference; 
- les variations des parametres des transistors resultant des tolerances au niveau 
de la fabrication des dispositifs sont plus prononcees avec la distance — le gain 
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Figure 4.6: Comparaison des approches (a) en tension et (b) en courant pour des 
systemes multi-DAC bi-directionnels. 
Si un appariement local est scrupuleusement respecte, une approche entierement 
en courant (figure 4.6b) reduit significativement ces impacts. Les variations de ten-
sions et de parametres fonctions de la distance deviennent alors negligeables. Cette 
modification est faite au prix d'une surface legerement superieure et d'un plus grand 
nombre d'interconnexions. Aussi, la consommation augmente marginalement, mais 
demeure fondamentalement inferieure a une approche impliquant amplificateurs et 
compensations evoluees. 
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Pour la meilleure linearite qu'il procure [106] avec une augmentation negligeable de 
la surface du DAC [89], un encodage « thermometre » est prefere a l'approche binaire 
discutee plus tot. Pour etre plus precis, une implementation « quasi-thermometre » 
est utilisee, ou 16 transistors paralleles procurent une resolution de 5-bits (15 x 2LSB 
+ 1LSB), tel que propose dans [188]. Chaque DAC bi-directionnel est compose de 
deux DAC complementaires n et p, mais pour fin de simplification, seulement sa 
partie p est illustree a la figure 4.7. 
DAC - Ajustement de Plage 
case bias 
R n g [ 2 . . 0 ] 
IREF-P 
A m p [ 4 . . 0 ] 
s t i m 
d i r 
De/A DACn 
Figure 4.7: Schema electrique de la partie p d'un DAC. 
Quatre plages d'operation sont disponibles (17, 35, 70 et 140 //A) selon Rng[2. .0] 
et le courant de sortie est determine par le code thermometre Th[15. .0] , decode 
a partir de Amp [4. .0] selon l'approche par colonnes et rangees proposee par Vo-
ghell [188]. 
Notons finalement que la precision est intimement reliee au respect des regies de 
bonne pratique concernant le dessin des masques de fabrication. Les transistors sont 
done longs (4x la longueur minimale), separes en entites distinctes identiquement 
orientees, leurs centroides sont communs et des instances factices sont ajoutees en 
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bordure du circuit [76]. Aussi, la densite de courant est d'environ 1 fim/o [50]. 
4.2.4 Amplificateur dedie au diagnostic 
Les deux particularity que doit posseder Famplificateur suiveur destine au diag-
nostic par la mesure de la tension aux electrodes sont : 
1. une plage d'operation rail-a-rail en entree et en sortie — ceci est particulierement 
important afin de detecter une situation ou la sortie d'un DAC sature pres d'une 
alimentation; 
2. la possibilite d'imposer un etat de haute impedance a sa sortie — ainsi, Vmon de 
tous les MS peuvent etre connectees a un conducteur unique, minimisant ainsi 
les interconnexions avec le MI. 
L'etage de sortie le plus approprie pour respecter la premiere condition est de 
classe AB en sources communes [116]. La meme condition impose aussi l'utilisation 
de paires differentielles complementaires {n et p) en entree. Consequemment, trois 
regions d'operation existent en fonction de la tension de mode commun (VCM) et 
determinent la transconductance de l'etage d'entree (gmin) : 
gmin = gmn- lorsque VCM < Vth,n (4.1a) 
gmin = gmn0 + grripo lorsque Vth,n < VCM < Vth,p (4.1b) 
gmin = gmp+ lorsque VCM > Vth,p (4.1c) 
°u Vth,n et Vth,p sont les tensions en dega et au-dela desquelles la paire n et la paire 
p, respectivement, cessent de fonctionner. 
Si aucune attention particuliere n'est apportee a l'etage d'entree de l'amplificateur, 
il en resulte un gain et une reponse en frequence qui different selon VCM- Une methode 
de compensation du courant de queue [31] [79] a ete utilisee afin de remedier a ce 
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probleme. Cette derniere consiste a ajuster le courant de polarisation des paires n 
et p en fonction de VCM de maniere a ce que gmn_ = 2gmn0, gmno = grripo, et 
gmp+ = 2gmpo dans les conditions (4.1a) a (4.1c), respectivement. Puisque gm oc 
y/Toi le courant de polarisation des paires est etabli de telle sorte que Io,n~ ~ 4i£>,no 
et ID,P+ ~ 47/3 po pour les conditions (4.1a) et (4.1c). 
La figure 4.8 presente une version simplified de l'amplificateur mettant en evidence 
son etage d'entree, dont le fonctionnement peut etre explique comme suit. Dans la 
condition (4.1b), Vtn < VCM < Vtp et les courants des miroirs M9 — Mw et Mi5 — Mi6 
sont nuls. La tension Vtn est fixee de telle sorte que, dans la condition (4.1a), alors que 
Mi et M6 cessent de conduire, M3 entre en conduction resultant en Icp = /(,. Ainsi, 
le courant de polarisation de la paire differentielle (M2, M5) est Ib + 31^ = AIb. La 






Figure 4.8: Schema simplifie de l'amplificateur rail-a-rail utilise pour la surveillance 
de la tension aux electrodes de stimulation. 
En particulier dans le cas des technologies a canal court, 1'approximation gm oc 
'Io n'est valide qu'au premier ordre. Les tensions Vtn et Vtp et les tailles de M9 — 
Mio et Mi5 — Mi6 sont done ajustees iterativement par simulations de maniere a 
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ce que gmin = /(VCM) soit aussi constant que possible tout en assurant une faible 
consommation. La valeur reelle du gain de courant des miroirs M9 — M10 et M i 5 — Mi6 
est done necessairement inferieure a 3 et a ete fixee a 2. 
La figure 4.8 montre aussi le signal de controle SD (shutdown) qui permet de 
couper la polarisation de tout le circuit, assurant ainsi une haute impedance a la 
sortie si desire. Finalement, mentionnons que toutes les sources et miroirs de courant 
sont dans les faits, contrairement au schema simplifie, de type cascode a large plage 
dynamique. 
4.2.5 Controleur des modules de stimulation 
Tel que mentionne precedemment, le protocole de communication configurable 
propose par Roy [147] a ete implemente dans la version presente du MS. II a tou-
tefois ete legerement modifie de maniere a supporter les parametres additionnels de 
configuration, ainsi que deux modes de fonctionnement supplementaires (diagnostic 
et gestion d'energie), reserves pour des versions ulterieures du systeme. Les details de 
l'interface logique avec le MS sont presente a l'annexe A.l, alors qu'une representation 
simplified du controleur est presentee a la figure 4.9. 
Les donnees serielles sont converties en commandes de stimulation selon les pa-
rametres fixes lors d'une etape preliminaire de configuration qui determine : 
- les parametres de communication ; 
- la valeur des parametres fixes, partages par tous les sites; 
- la sequence des Adresse de Canaux et de Sites (ACS), s'il est prevu qu'elle soit 
constante pour toute la duree de la stimulation; 
- la polarite des impulsions pour chacun des sites; 
- la base de temps de l'horloge de stimulation. 
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Figure 4.9: Architecture du controleur du MS 
nometrage des impulsions biphasiques de stimulation sur un canal, alors que les 
controleurs d'interrupteurs aiguillent les courants selon le mode de stimulation et 
fixent l'etat des electrodes inactives. Les impulsions peuvent etre declenchees au mo-
ment de leur reception (stimulation sequentielle) ou lors d'une commande ulterieure 
permettant de synchroniser plusieurs impulsions paralleles (stimulation simultanee). 
Une attention particuliere a ete apportee aux parametres statiques de configura-
tion pour les raisons exposees a la section 3.1.2. La corruption d'un de ces parametres 
ayant un effet sur toute stimulation ulterieure, elle ne peut etre toleree. Chaque pa-
rametre constant mais volatile est done stocke avec redondance. La validite du mot 
ainsi forme est constamment verifiee et toute erreur detectee implique l'arret des sti-
mulations et la mise en haute impedence des electrodes jusqu'a ce que de nouvelles 
donnees valides de configuration soient regues. Tous les registres de configuration sont 
composes d'un nombre pair de bits et une parite impaire est imposee. Par consequent, 
une remise accidentelle a zero ou un preset des registres conduit automatiquement 
a une erreur detectable. Notons finalement que le signal d'erreur de configuration 
peut etre active par un signal externe, permettant ainsi de combiner plusieurs MS en 
chaine serielle (c.f. figure 4.2), reduisant leurs connexions avec le MI. 
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4.3 Module d'interface 
La figure 4.10 presente un schema bloc du MI charge : 
- de recuperer l'energie electromagnetique — un pont de diodes est utilise pour 
rectifier le signal recueilli par le circuit resonnant compose de L et Cjn ; 
- de fournir des alimentations stables — des regulateurs lineaires a faible chute 
de tension maintiennent VL et VH a 1.8 et 3.3 V, respectivement; 
- de fournir une reference autour de laquelle les rails d'alimentation seront 
definis — une masse virtuelle maintient l'electrode de reference a une tension 
stable; 
- de recuperer les donnees et l'horloge du lien descendant — un Circuit de Com-
munication (CC) se charge de la demodulation et du decodage des donnees; 
- d'effectuer la surveillance de la tension d'alimentation de l'implant — via le 
Circuit de Diagnostic de l'Alimentation — CDA); 
- de convertir les conditions des electrodes observees en donnees numeriques — 
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Figure 4.10: Schema bloc simplifie du MI. 
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- de transmettre via le lien montant les donnees pour fin de diagnostic — le CC 
se charge de l'encodage et de la modulation LSK selon la technique proposee 
par Tang [166]; 
Le controleur central gere les composants internes du MI ainsi que l'activite de 
chacun des MS. 
Les sections suivantes se concentrent sur les aspects relatifs a la communication 
et au diagnostic. 
4.3.1 Communication descendante 
Demodulateur 
Une modulation OOK est utilisee, mais une demodulation entierement numerique 
utilisant directement le signal de la porteuse plutot que sa valeur filtree (c.f. section 
3.2.1) permet d'obtenir des taux de transfert significativement superieurs aux liens 
ASK conventionnels. Un autre avantage de l'approche est que le taux de transfert 
peut etre determine apres implantation. II est ainsi possible de choisir un compromis 
optimal offrant 1) un taux de transfert adequat en fonction des parametres de stimu-
lation employes et du nombre d'electrodes, 2) un faible taux d'erreurs de transmission 
et 3) une consommation minimale. 
Le concept consiste a tirer profit de la decroissance graduelle de l'enveloppe au 
cours de ses transitions de haute (H) a basse (L), resultat de la largeur de bande finie 
du lien inductif. Pendant ces variations d'amplitude, des detecteurs de transitions 
aux seuils differents appliques directement sur la porteuse modulee ont des periodes 
d'activite qui peuvent etre discriminees numeriquement. 
Le circuit est presente a la figure 4.11(a) et les principales formes d'ondes as-
sociees au processus de demodulation sont illustrees en (b). La porteuse modulee est 
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numerisee au moyen de tampons de schmitt dont les sorties constituent les entrees 
des bascules A et B. 
Les tampons sont congus de telle sorte que l'hysteresis de Buf i (AV^i) soit signi-
ficativement plus etroit que celui de Buf2 (AV^j2). Ainsi, lorsque ACarr > &Vth,2,
 o u 
Acarrier est l'amplitude du signal d'entree, l'entree de la bascule B (DB) est une copie 
legerement differee de DA, resultat du temps de montee non nul de l'entree (voir la 
vue agrandie dans l'encadre). Les bascules etant declenchees sur les fronts opposes de 
Clkcarr, QA = QB => Env = 1. Lorsque AVth,i < Acarr < AVth,2, DB est constant et 
les deux bascules presentent en leur sortie des valeurs identiques un maximum d'un 
cycle de porteuse apres que la condition soit remplie, resultant en Env = 0, alors 
que Clkcarr continue d'osciller, permettant l'extraction numerique des donnees et de 
l'horloge. 
II est important de noter que 1) de par la nature des tampons de schmitt, les seuils 
de detection de l'enveloppe ne sont pas absolus mais relatifs a 1'aliment at ion et que 
2) H implique Acarr > VH tant que l'energie transmise est sumsante pour alimenter 
l'implant. On peut alors fixer, lors de la conception, AV^^/Vf/ legerement inferieur a 
un de maniere a ce que la detection des transitions soit rapide et que la differentiation 
entre AVth,i et AV^>2 soit maximale. 
Notons aussi que le fait que AV^i soit faible ne constitue pas une condition suffi-
sante permettant d'assurer une detection des transitions a faible Ain. En effet, si au-
cune precaution particuliere n'est prise, un decalage DC entre les valeurs moyennes de 
In et de AV^;i peut resulter en une cessation prematuree des oscillations de Clkcarr-
Pour cette raison, l'entree de Buf i est couplee au signal d'entree par Cjn et sa tension 
DC est determined par Mi et M2, apparies avec M4 et M7, respectivement, assurant 
ainsi VX,DC = (Vth+,i + Vth-,i)/2 malgre les variations du precede de fabrication. 
Un encodage sans retour a zero ou les transitions de H a L sont retardees est 

































Figure 4.11: Demodulateur ASK propose, (a) Circuit et (b) formes d'ondes des princi-
paux signaux impliques dans la processus de demodulation et d'extraction de l'horloge 
et des donnees. 
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est remis a zero lorsque le premier des deux evenements se produit : 1) Env — 0 ou 
2) count atteint fcarr/ JData, ou fnata est un entier choisi par l'utilisateur. L'horloge 
est ainsi synchronised avec les donnees a chaque front montant de l'enveloppe. Un 
niveau d'enveloppe bas detecte est maintenu jusqu'a un front descendant de l'horloge, 
moment auquel Env (latch) est systematiquement remis a 1. 
La duree ainsi que l'existence meme de la condition ou Acarr < ^Vth,i est sans 
impact pour l'extraction de l'horloge et des donnees. Ainsi, la duree pendant laquelle 
l'enveloppe est basse peut etre reduite. Un haut taux de transfert et/ou un grand 
rapport cyclique sont alors possibles, deux caracteristiques hautement benefiques dans 
le contexte ou le lien inductif sert a la fois au transfert des donnees et de l'energie a 
l'implant. 
Finalement, notons que ce principe de demodulation est applicable a un circuit 
n'utilisant que des composants standards commerciaux, tel que presente initialement 
dans [33]. Dans ce cas, l'hysteresis des tampons d'entree est comparable, mais l'ampli-
tude de la porteuse est attenuee a l'entree de Buf 2- Cette variation du concept est par-
ticulierement adaptee a une application pour laquelle la miniaturisation qu'apporte 
un ASIC est superflue mais qu'un haut debit peut etre favorable. A titre d'exemple, 
l'implant urinaire de Polystim [16], pourrait beneficier du debit eleve pour stimuler 
a l'aide de patrons complexes (sinusoi'de, exponentielle, etc.) controles en temps reel 
par le module externe, plutot que de se limiter a des patrons determines a priori au 
cours de la phase de conception. 
Protocole 
Le protocole configurable propose par Roy [147] sur lequel est base le MS fai-
sant appel a des longueurs constantes de frames de donnees est particulierement 
adapte pour une approche monolithique, mais resulte en une utilisation inemcace de 
la bande passante lorsque les donnees ont pour destination differents MS. Dans notre 
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cas, l'activation complete d'un MS peut etre definie par aussi peu que quatre bits 
(quatre canaux a adressage predetermine, A, fimp, Txrain et TintTra,in constants), de 
loin inferieur a une trame fixe de 31 bits. Aussi, aucun mecanisme n'est prevu pour 
la communication bi-directionnelle. Le nouveau protocole bi-directionnel est resume 
dans la presente section. 
Les 10 bits necessaires afin d'adresser environ 1 000 electrodes sont divises en 3 
champs. Les six bits de poids le plus fort representent l'adresse du module (IDentifi-
cateur de Module — IDM) auquel est destinee la commande et deux champs de deux 
bits specifient le canal et le site vise sur le MS concerne. Deux IDM sont reservees 
pour le MI (OOh) et pour diffuser une commande a tous les MS simultanement (3Fh). 
Par consequent jusqu'a (26 — 2) x 16 = 992 electrodes peuvent etre adressees par ce 
protocole. 
Les echanges de donnees en alternance (voir figure 4.12) suivent une sequence de 
configuration etablie a un taux de transfert pre-determine. Les mots de commande 
descendants sont composes d'un IDM et d'une instruction dont la longueur depend de 
leur nature et du module vise. Ces mots sont concatenes sans interruption en paquets 
suivis optionnellement d'un Code de Redondance Cyclique (CRC). La reception d'une 
commande de diagnostic met fin a une sequence descendante et declenche une courte 
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Figure 4.12: Illustration du protocole de communication bi-directionnel utilise par 
1'implant propose. 
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montante contient des indicateurs du statut de l'implant specifiant si 1) au moins 
une erreur de communication a ete detectee au cours de la sequence descendante 
precedente, 2) une condition de sous-voltage a ete detectee (precisions a suivre dans 
la section 4.3.2) et 3) des donnees de configuration invalides ont ete detectees (c.f. 
section 4.2.5). 
Les taux de transferts ascendants et descendants, la longueur des Mots de Com-
mandes de Stimulation (MCS), des paquets de commandes et des codes CRC peuvent 
etre choisis librement par l'utilisateur. L'impact de ces choix, en relation avec le taux 
de transfert du lien inductif, sera discute dans la section 4.4.2. 
Mentionnons finalement qu'un mecanisme de remise a zero declenche lorsqu'au-
cune modulation n'est detectee (H constant) pendant 223 cycles de la porteuse (environ 
400 ms a 13.56 MHz) permet a l'utilisateur de reprendre le controle de l'implant si 
la communication est perdue pour quelle que raison que ce soit. L'envoi periodique 
de commandes n'impliquant aucune action (nop = 0 . . . 0) evite ce comportement en 
mode normal. 
4.3.2 Circuits et procedures de diagnostic 
En plus de permettre la mesure de la tension aux electrodes, nous proposons de 
mesurer le courant reel de stimulation au point de retour utilise par la stimulation 
monopolaire en imposant la condition que lors du diagnostic, une seule electrode ne 
soit active a la fois. Un amplificateur de transresistance dont l'entree est le courant 
a l'electrode de retour, tel que schematise a la figure 4.13 permet cette operation. La 
tension au noeud X est fixee a la valeur de la masse virtuelle (REF) par la retroaction 
au travers R, V(I) est ainsi proportionnel a Isum. 
Finalement, notons qu'un delai specifiant l'instant de la mesure peut etre defini par 
l'utilisateur dans un champ reserve de la commande de diagnostic. Un echantillonnage 
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Figure 4.13: Illustration du principe de mesure de la tension et du courant aux sites de 
stimulation. Selon l'illustration, en plus des courant (canal 2) et tension (canal 3) de 
stimulation, les tensions d'alimentation avant (canal 1) et apres (canal 0) le regulateur 
peuvent etre mesures. 
a une frequence fimp±8 permet ainsi de reconstituer une forme d'onde complete apres 
plusieurs cycles. 
II est bien sur aussi possible d'evaluer la tension de l'alimentation par la mesure 
d'un noeud proportionnel a celle-ci (aVn, ctVrect). Mais tel que mentionne a la sec-
tion 3.1.4, il est preferable de permettre a l'utilisateur d'obtenir cette information 
sans faire appel a toutes les fonctions « normales » de l'implant. Le circuit de la fi-
gure 4.14(a) permet d'evaluer la tension d'alimentation par l'observation au primaire 
de la frequence d'oscillations de l'enveloppe du signal LSK montant. Un oscillateur 
controle par tension (Voltage Controlled Oscillator — VCO) bistable a relaxation 
possede des seuils de transition fixes mais un taux de charge du condensateur C 
fonction de l'alimentation V#. Sa sortie controle la grille du transistor de modulation 
LSK (Mi, figure 4.10) tant que le signal de mise-a-zero est actif (Rst = 0). II est alors 
possible pour l'usager d'aligner les bobines et pour le controleur externe d'ajuster la 
puissance transmise en fonction de la frequence de l'enveloppe au primaire. 
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Figure 4.14: Circuit de diagnostic de l'alimentation de l'implant. (a) Oscillateur 
controle par l'alimentation et (b) circuit de diagnostic periodique. 
En cours d'utilisation normale, le circuit de la figure 4.14(b) permet de verifier 
periodiquement l'alimentation a une frequence fvco et le fanion d'erreur de sous-
tension est active si t h r e s h o l d / / ^ < 1/fvco, ou threshold est un entier determine 
par l'utilisateur pendant la configuration en fonction de fvco(Vii)|vH=3-3V et de fCik-
Aussi, une charge factice Rioad predeterminee peut etre activee sur demande pour des 
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raisons qui deviendront apparentes a la lecture de la section 5.1.2. 
II est a noter que le circuit presente est celui implemente sur le prototype actuel, 
pour lequel le MI fait principalement appel a des composants commerciaux. Une 
version integree pourrait utiliser un concept semblable impliquant un minimum de 
composants. Des simulations utilisant des tampons schmitt du CC et les convertisseurs 
de niveaux numeriques du MS serait fonctionnel jusqu'a une tension d'alimentation 









Figure 4.15: Version integree du VCO du circuit de diagnostic de l'alimentation. (a) 
Circuit minimal et (b) resultats de simulation. 
4.4 Implementation et resultats experimentaux 
Le MS et le CC2 ont ete fabriques en technologie standard CMOS 0.18 JJLTH et des 
micro-photographies de chacun d'eux sont presentees a la figure 4.16. Les plots de 
sortie dedies aux sites de stimulation sont espaces de 400 fim. de maniere a permettre 
2Le CC a ete implemente comme Fun des modules au sein d'une puce soumise a la CMC 
Microsystemes par M. Jean-Frangois Gervais servant principalement a comparer des approches ASK 
et PSK ahau t debit [53]. 
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l'attachement direct du MS au dos d'une matrice d'electrodes et sont surdimensionnes 
de maniere a faciliter cet attachement. L'anneau exterieur inclut plusieurs plots de 
tests dont les entrees sont egalement de dimensions superieures aux dimensions mi-
nimales afin de permettre un assemblage flip-chip. 
^^iTjkZxzvz i™'™ c • ~' 
(a) (b) 
Figure 4.16: Micro-photographies (a) du module de stimulation et (b) du Circuit de 
Communication. 
Afin de verifier les performances du systeme propose, le MI a par ailleurs ete 
implements au moyen de cartes de prototypage dediees. Une premiere effectue la 
communication et la recuperation d'energie, alors qu'une seconde inclut le controleur 
numerique programmable. Les plus importantes performances, telles que mesurees 
sur le systeme complet presente ici, sont brievement presentees et commentees dans 
les sections suivantes. 
TTiiriw -rrmmfn 
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4.4.1 Module de Stimulation 
Le stimulateur execute adequatement toutes les fonctions pour lesquelles il a ete 
concu. La figure 4.17 presente la tension a deux electrodes lorsque des impulsions de 
courant sont appliquees de fagons sequentielle (avec chevauchement) et simultanee a 
travers des charges resistives. La sortie de ramplificateur de diagnostic, programme 




Figure 4.17: Impulsions observees a la sortie du MS integre. 
La figure 4.18 permet d'apprecier la linearite et l'appariement des phases posi-
tive et negative des sources de courant. Les principales performances mesurees du 
MS sont exposees au tableau 4.2. Aussi, le tableau 4.3 compare les deux plus impor-
tantes caracteristiques de l'etage de sortie du stimulateur, soient sa consommation 
et l'appariement de ses phases anodique et cathodique, avec les publications les plus 
pertinentes. Pour fins de normalisation, la consommation de l'etage de sortie com-
bined a celle du circuit de controle est exprimee en fonction du nombre de canaux 
que comportent chacun des dispositifs. Puisque ceux-ci fonctionnent a differents ni-
veaux d'alimentation, une normalisation supplement aire exprimant la consommation 




Figure 4.18: Sortie du DAC en fonction du code numerique a l'entree pour chacune 
des plages supportees. 
Tableau 4.2: Principales caracteristiques mesurees du MS 
Parametre 
Linearite 






IH (@ 3,3 V) 





< 2 % 
185 nK 
150/xA 
880 / /W 
Vet* = 1.5 MHz. 

















































4.4.2 Module d'interface 
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Communication 
Les principaux parametres utilises concernant le lien inductif sont exposes au 
tableau 4.4 La figure 4.19(a) presente la porteuse modulee telle que regue a l'entree du 
demodulateur ainsi que la recuperation des donnees et de l'horloge au taux maximal 
obtenu pour lequel un BER inferieur a 10~6 a ete mesure (1.5 Mbps = /c«rr/9). 
La figure 4.19 demontre, quant a elle, la capacite du demodulateur a recuperer les 
donnees a deux taux differents par sa seule configuration numerique. II est pertinent 
de noter la synchronisation automatique qui s'effectue entre l'horloge et les donnees 
recuperees lors du premier front montant de l'enveloppe suite a la modification du 
taux de transfert. 
Tableau 4.4: Principaux parametres du lien inductif du systeme de test. 
Parametre Valeur 
fCarr 13.56 M H z 
Lprim 3 tours, 0 35 mm 
Lsec 5 tours, 0 27 mm 
Cin 56 PF 
Distance de couplage 10 mm 
A partir de ces performances, nous pouvons deduire le nombre maximal d'lm-
pulsions Par Secondes (IPSmax) pouvant etre gerees par l'implant en fonction du 
protocole de communication. A titre d'exemple, une communication oil la modula-
tion de l'intensite des phosphenes est strictement determinee par la frequence des 
impulsions (̂ 4, Timp et Tintimp constants —> 1 bit par activation) et ou l'adresse 
est stipulee a chaque activation (10 bits d'adresse) utilise le lien, a 1.5 Mbps, 































Figure 4.19: Recuperation de l'horloge et des donnees au secondaire du lien inductif 
a differents taux de transferts. 
16 bits sont utilises, le temps moyen entre deux impulsions au taux maximal est 
7,33 x 126/110 = 8,4 /j,s, soit un taux de 120 IPS. Cette evaluation peut etre 
generalisee en tenant compte du temps de diagnostic et du protocole bi-directionnel 
de la fagon suivante : 
TPI — 
Nombre d'impulsions par sequence 
Periode d'un cycle bi-directionnel 
NpktWPkt/WMcs 
1/fDClk • NPkt(WPkt + WCRc) + tdiag ' 
(4.5) 
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oil Npkt est le nombre de paquets que contient une sequence descendante, WPkt, 
WMCS et WQRC sont les largeurs (en bits) d'un paquet, d'un MCS et d'un code CRC, 
fDCik est la frequence de l'horloge des donnees et tdiag est le temps necessaire a la 
transmission des donnees montantes (incluant delais et synchronisation). Posant une 
valeur relativement conservatrice [53] de 500 //s pour tdiag, IPSMO,X est trace a la 
figure 4.20 pour differents schemes de communication descendante. La periode d'un 
cycle, done le temps entre chaque operation de diagnostic, est egalement indiquee 
dans la legende. 
T 1 1 1 r 
I 1 , , 1 ~ •» • - . i 
25 5 75 10 12.5 15 
^MC5(bits) 
Figure 4.20: Nombre d'impulsions par seconde maximal supporte par l'implant selon 
differents parametres du lien descendant. 
Nous pouvons en deduire que, pour environ f 000 sites de stimulation, une acti-
vation : 
- binaire (1 bit par impulsion) dont la sequence d'adresse est predeterminee (0 
bit d'adresse, 4 MCS concatenes par envoi —> Wirnp = (6 + 4)/4 = 2.5) peut 
etre effectuee a un taux de 500 Hz; 
- a 16 niveaux avec adressage predetermine (Wimp = (6 + 16)/4 = 5.5) peut 
atteindre ~250 Hz; 
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- a 16 niveaux mais a frequence variable (Wimp = 14) peut etre effectuee a une 
moyenne superieure a 160 Hz si, pour toute image, au plus 50% des electrodes 
sont activees; 
Ces taux sont en concordance avec les parametres preconises pour le controle 
d'environ 1 000 electrodes et se comparent avantageusement avec les recentes publi-
cations disponibles dans la litterature (comparaisons quantitatives a suivre au tableau 
de synthese 4.5). 
Diagnostic de l'alimentation 
La figure 4.21(a) presente la tension au primaire lorsque l'implant est en etat de 
mise-a-zero et que son alimentation est nettement inferieure a sa valeur nominale. La 
relation /VCO(VH) mesuree est presentee en (b) et demontre la possibilite d'ajuster 
la puissance et la position de l'antenne du primaire avant meme d'activer l'implant. 
I12.5 . • 
>-> • 
1 0 I 1 1 1 1 
t . ; . . _J 2 225 V„ (Volts) 3 
(a) (b) 
Figure 4.21: Mesures relatives au CDA. (a) Signal aux bornes de la bobine au primaire 
lorsqu'une puissance transmise est insumsante pour assurer une alimentation conve-
nable de l'implant et (b) relation frequence de l'enveloppe vs tension d'alimentation 
de l'implant. 
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4.4.3 Estimation de la puissance consommee par un implant complet 
La puissance totale consommee par le dispositif, considerant la puissance dissipee 
dans les regulateurs lineaires et dans les diodes du pont redresseur, est definie par 
Ptot = Vrect(lMI + NstimIMs + Istimtot) (4-6) 
ou Vrect est la tension recuperee aux bornes du circuit resonnant, Nstim le nombre de 
MS et I Mi-, IMS et Istimtot sont respectivement les courants consommes par le MI, le 
MS et associe a la totalite des sites de stimulation. 
Bien qu'une version du MI composee de composants commerciaux est envisageable 
pour un prototype au nombre de sites de stimulation reduits, une prothese complete 
se devra d'integrer ce module. Sa consommation ne peut done etre connue a l'heure 
actuelle avec exactitude, mais il est raisonnable sinon conservateur d'estimer sa limite 
superieure a environ 10 mW, soit 3 mA, sa complexity et sa frequence d'operation 
etant de l'ordre de celles du MS (300 //A a 1.5 MHz). 
Ensuite, on peut estimer le courant de stimulation de la fagon suivante [109] : si 
Ton considere qu'a un instant donne, au plus la moitie des sites sont stimules et ce 
avec un courant de 100 /LtA, puis qu'un multiplexage temporel est effectue par groupes 
de 10 sites, Istimmax — 500 • 100/10 = 5 mA. Finalement, considerant que 
Vrect > VH + Vhute + ^diode-, (4 .7) 
ou Vchute et Vdiode sont respectivement la chute de tension minimale aux bornes du 
regulateur lineaire et celle aux bornes des diodes du pont redresseur, et posant : 
Nstim = 62 (c.f. section 4.3.1), IMS = 335 //A (c.f. tableau 4.2), VH = 3,3 V, 
ychute = 300 mV [84], Vdiode = 700 mV, 0 < 
Istimtot ^ Istimmax, o n peut estimer 
la consommation totale de l'implant, selon (4.6) et (4.7), a 117 < Ptot < 142 mW. 
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4.4.4 Synthese des caracteristiques et performances de l'implant 
Nous sommes maintenant en mesure de comparer les caracteristiques globales de 
l'implant propose avec les dispositifs les plus avances visant des applications sem-
blables. Les donnees sont exposees au tableau 4.5. 
Nous pouvons constater qu'a l'exception de la puissance consommee, pour laquelle 
aucun circuit actuel ne respecte les limites securitaires (c.f. section 1.2.3), les princi-
pa l s performances du prototype sont theoriquement adequates pour le systeme vise 
et au moins comparables aux dispositifs visant des applications semblables. L'implant 
propose aussi quelques caracteristiques qui lui sont propres. 
4.5 Faisabilite d'une prothese complete sur la base de l'implant propose 
II convient d'estimer ici la faisabilite d'un implant sur la base des circuits proposes. 
Cet exercice permettra egalement de souligner la pertinence des travaux presentes au 
chapitre suivant. 
4.5.1 Consommation de puissance 
II est clair que des efforts doivent encore etre consentis a reduire la consom-
mation de puissance de l'implant arm de pouvoir fournir une prothese complete et 
reglementaire. Nous presentons ici quelques ameliorations simples et tentons d'estimer 
quantitativement leur impact. Nous pouvons envisager : 
1. l'utilisation d'un redresseur actif permettrait de remplacer, dans (4.7), 2Vdiode 
par un terme beaucoup plus interessant; 
2. l'utilisation d'un regulateur a condensateurs commutes reduirait la consomma-
















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































et Ii representent respectivement la consommation a VH et a Vj,, et ou r\reg est 
l'efficacite du regulateur en question; 
3. l'optimisation du circuit numerique — on peut facilement : 
- utiliser une alimentation numerique plus faible; 
- utiliser des techniques de conception visant la faible consommation [129], 
comme le remplacement des compteurs synchrones par d'autres en cascades 
(ripple counters) ainsi qu'un controle local d'horloge (clock gating); 
4. la mise au repos des DAC pendant leurs periodes d'inactivite; 
En posant les estimes relativement conservateurs suivants : 1) on peut reduire 
la consommation du circuit numerique (VLIL) d'un facteur deux, 2) l'efficacite du 
regulateur a commutation (r)reg) peut etre de 80% [82], 3) la chute aux bornes du 
regulateur actif (Vrectact) peut etre de l'ordre de 500 mV [74] et 4) les DAC sont actifs 
environ 50% du temps (a = 0,5), l'equation (4.6) peut etre modifiee en fonction de 
ces modifications et 
Ptot ~ (VH + Vchute + Vrectact) 
1MS 
x [IMI + Nstim (aIH + ̂  — ^ — ) + Istim ) (4.8a) 
\ V Z Tlreg VH + Vchute + Vrect act
 / J 
Sortie Controleur numerique 
(3,3 + 0,3 + 0,5) 
x (3m + 0 , 5 x 6 2 ( 0 , 2 x l 8 5 , + ^ 5 L 3 ) 3 + ^ + 0 5 ) + w ) (4.8b) 
(4.8c) 
f 22 mW si Ixtim = 0 stirn 
43 mW si Istim = 5 mA 
Ce calcul n'a evidemment pas comme objectif de predire la consommation exacte 
d'un implant du futur. Toutefois, il met en evidence les elements soutenant les affir-
mations suivantes : 
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- la consommation d'un implant complet pouvant stimuler 1 000 electrodes de-
vient raisonnable par la seule optimisation de quelques elements du circuit pou-
vant etre integres au systeme a court terme — un regulateur a condensateurs 
commutes a deja ete fabrique par un membre de Polystim [84] et des travaux 
au niveau d'un redresseur actif sont largement entames [74]; 
- la consommation associee a la stimulation ne pouvant etre reduite au meme titre 
que celle associee aux circuits actifs, elle represente une proportion importante 
de la consommation totale d'un Pimplant complet — selon cette estimation, 
la puissance instantanee du dispositif peut varier du simple au double selon le 
courant de stimulation; 
Une telle consommation ne peut toutefois etre atteinte que grace a une tension 
d'alimentation reduite de l'implant et, surtout, aucune perte importante ne peut etre 
toleree resultant de Vrect 3> Vrectmin. 
4.5.2 Fabrication et miniaturisation de l'implant 
En terminant, il convient d'evaluer la faisabilite du dispositif quant a ses ca-
racteristiques physiques et d'etaler l'avancement des travaux a ce niveau. Des efforts 
significatifs ont en effet ete consentis a la realisation d'un prototype implantable. 
Toutefois, plusieurs obstacles se sont averes en pratique plus importants qu'anticipe 
initialement. Le tableau 4.6 presente un bref inventaire des principales etapes de fa-
brication evaluees et qui, a ce jour, necessitent des ajustement ou ont demontre leurs 
limites pratiques3. Les termes gras identifient les voies vraisemblablement les plus 
prometteuses pour les travaux qui feront suite a ceux de l'auteur. 
Malgre l'etat encore incomplet des travaux a ce sujet, la faisabilite concrete du 
3Selon l'equipement disponible au sein des laboratoires LASEM (assemblage), LMF (microfa-
brication), Poly-grames (micro-ondes), nanorobotique et de la CMC Microsystemes. 
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c.f. Vias (creation) 
1 Dupont Riston fx900 promet des resultats adequats, mais sa distribution au Canada est limitee. 
2 Condition temporaire. Possible selon les specifications du materiel. A preconiser a court terme. 
3 L'assemblage n'a pas ete teste en pratique. Pose des contraintes superieures quant a la 
fabrication du substrat. Solution a preconiser pour eviter l'utilisation de materiaux toxiques. 
dispositif peut surement etre considered avec confiance aux vues de ce qui est realise 
ailleurs dans le monde [160]. Bien sur une integration du MI serait favorable, mais 
mentionnons qu'a court terme, une version composee de modules discrets est tout-
a-fait realiste. Les masques d'un substrat preliminaire ont d'ailleurs ete congus et 
permettent d'evaluer la taille du module a un peu moins de 3x3 cm2. Quant aux 
MS, sa conception pourrait etre legerement modifiee de maniere a permettre une 
meilleure distribution des sites de stimulation. II serait vraisemblablement avantageux 
de diminuer la taille du MS en prevoyant une methode d'attachement des electrode 
qui ne contraigne pas les plots de sorties du MS a etre disposes tel qu'ils le sont 
actuellement. En eliminant quelques structures de tests actuellement sur le MS et en 
reduisant la matrice de commutation a un minimum, il est estime qu'une economie 
de surface de l'ordre de 45% pourrait etre facilement atteinte. Des considerations 
additionnelles a ce sujet font partie de nos recommandations exposees a la conclusion. 
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C H A P I T R E 5 
CONCEPTION ET VALIDATION DU CONTROLEUR 
E X T E R N E 
Les objectifs specifiques relies a la partie externe du systeme, presentee dans le 
present chapitre, sont : 
- d'optimiser l'efficacite energetique du systeme arm de lui fournir une autonomic 
maximale mais, surtout, pour limiter l'echauffement des tissus a proximite de 
l'implant, tout en assurant la securite d'utilisation du dispositif; 
- de generer les commandes de stimulation et permettre la modulation de l'in-
tensite des phosphenes en temps-reel; 
- de permettre une flexibilite et une modularity telles que les modifications et 
ameliorations futures apportees au systeme se fassent aisement; 
- d'implementer le systeme sous forme compacte. 
5.1 Optimisation au niveau de la puissance dissipee 
5.1.1 Reduction des perturbations sur le systeme causees par la charge 
de l'implant 
Considerant que : 
- la charge totale de l'implant, done la puissance consommee par le systeme, est 
grandement influencee par le courant total de stimulation (c.f. section 4.5); 
- des section 1.2.3 et 3.2.2, nous savons que l'efficacite du lien (77) est inversement 
proportionnelle a Vrect — Voc, done pour une transmission de puissance selon 
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l'approche du « pire cas » r\ oc 1/Pmax', 
- la securite d'utilisation du dispositif est compromise par les perturbations ra-
pides et prononcees sur la charge pour un lien a puissance asservie (c.f. sec-
tion 3.2.2), 
nous avons clairement avantage a proposer des solutions visant a minimiser la 
moyenne et les perturbations sur la charge associee a la stimulation. Les sections qui 
suivent explorent une approche « par image » et une autre « par impulsion » visant 
a arriver a ces fins. 
Lissage de la charge de l'implant par l'ordonnancement des donnees 
Si nous definissons une image et la stimulation qui lui correspond comme suit : 
- une image est formee d e M x J V phosphenes; 
- M groupes de sites de stimulation peuvent generer M phosphenes simul-
tanement, et le balayage de la matrice est complete apres N periodes discretes ; 
- le courant total de stimulation est discretise et considere constant sur l'intervalle 
^ rtn+i 
J-stim [n] = — / Istim(t)dt; 
tn+l tn Jtn 
- l'intensite des phosphenes est modulee par Famplitude du courant de stimu-
lation — la frequence de toutes les impulsions est identique et Istim{t) est 
periodique avec T = l/fimp > N(tn+1 - tn); 
- Fordre dans lequel les sites de stimulation sont actives pour former une image 
peut etre librement choisi, 
partant du fait que le courant total de stimulation dans l'intervalle n est 
M-\ 
Istimtot[n] = y~] htimm[n], (5.1a) 
m = 0 
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on peut ecrire 
M - l 
tot[n) = ^2 AIstimm[n] (5.1b) 
m=0 
M/2-1 M/2-1 
= Y^ AIstim2Jn}+ ^2 A/st im2m+1[n], (5.1c) 
m=0 m=0 
ou AIstim[n] represente l'ecart entre le courant de stimulation a l'echantillon [n] et le 
courant moyen sur l'intervalle [0, N[. 
Par consequent, les perturbations seront minimisees (A/sijmtot[n] —> 0 V n) si les 
donnees sont telles que, pour chaque paire de groupes m, m + 1 
AIstimM + A/stiTOm+1 [ « ] « 0 , V r n G [0,2,4, . . . , M - 2]. (5.2) 
Soit Xm0...iv-i la sequence des n entrees du groupe m, l'objectif est done de 
determiner X'mj0...Ar-i V m optimal de maniere a s'approcher de (5.2). Statistique-
ment, si les distributions de AIstimm[n], m = [0, M[, n = [0, N[ sont symmetriques, 
l'objectif sera atteint si 
X TO,n = max(Xm j n , . . . , XmiAr_i), (5.3a) 
X m+i:n =
 m i n (X m + i i n , . . . , Xm+1;Ar_i). (5.3b) 
La procedure de la figure 5.1 permet d'arriver simplement a cette fin. 
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f o r m e [ 0 , 2 , 4 , . . . , M - 2 ] 
f o r n e [ 0 , . . . , i V - l ] 
sort increment {X m o , . . . ,X m jv - i} 
sor t decrement {X m + l j 0 , . . . , Xm+i;Ar_i} 
Figure 5.1: Procedure d'ordonnancement des donnees visant a minimiser les variations 
sur la consommation totale de l'implant. 
Reduction de la puissance instantanee par la strategie de stimulation 
II est possible de reduire Pcharge(t) simplement par le choix d'une modulation de 
1'intensite des phosphenes basee sur les parametres temporels de la stimulation plutot 
que sur l'amplitude de son courant. En effet, en considerant que le courant consomme 
par l'implant est la somme d'un courant continu correspondant a l'activite des circuits 
de controle et de polarisation (IDC) et du courant de stimulation de tous les sites 
(Istimtot), nous pouvons decomposer la charge de l'implant comme suit : 
ichargexy) 'DC'-chargeyj) 
= VDC{IDC + Istimtot(t)) 
N-l 
= VDC [IDC + 2_^ {Iseuih + Imodulatiom (* ) ) ) , (5.4) 
i=0 
oh Iseuiu et Imodulatiom sont respectivement le courant de seuil pour l'apparition d'un 
phosphene au site i € [0, N[ et celui associe a la modulation de son intensite, N etant 
le nombre de sites stimules simultanement. Considerant que l'intensite des phosphenes 
est proportionnelle a chacune des variables suivantes : fimp, Timp et Imoduiation, une 
strategie de modulation principalement determinee par les parametres temporels, ou 
^modulation —>• 0 => htimtot = J2i=o heuih, resulte en une charge PCharge(t) minimale. 
Outre la reduction des perturbations sur le courant total de stimulation que cette 
technique entraine, notons qu'elle permet aussi de reduire la tension d'alimentation 
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de l'implant a un minimum, avec des electrodes donnees, decoulant du fait que VDC 
doit etre fixe de telle sorte qu'en tout temps, VDC > Zeieci{t) * Istimi(t) V i. 
Portee des solutions proposees 
Les approches proposees peuvent certainement contribuer a diminuer la puissance 
requise pour le systeme et/ou augmenter la securite de son utilisation en reduisant le 
risque d'une chute subite de l'alimentation, que la puissance transmise soit constante 
ou asservie. Cependant : 
1. la perturbation sur Pcharge
 s e r a a u moins aussi importante que N x VDC I semi 
lors de la premiere et de la derniere image d'une sequence; 
2. l'ordonnancement des donnees est statistiquement efficace mais ne peut garan-
tir, pour toute image d'entree, que AIstimtot —>• 0 et ne peut par consequent 
assurer la securite du dispositif si V$ est fixe avec pour objectif une efficacite 
maximale; 
3. les deux approches (« par image » et « par pixel ») sont incompatibles et leurs 
principaux avantages respectifs (diminution de APcharge dans le premier cas, 
diminution de VDcmin dans le second) ne peuvent etre combines. En effet, une 
condition fondamentale de l'approche de lissage algorithmique est que tous les 
sites aient une frequence d'impulsions identique. 
II convient done de proposer une solution visant a palier a ces limitations. 
5.1.2 Compensat ion predictive 
Tel que mentionne dans la section 3.2.2, une compensation predictive pourrait 
reduire les risques de chute de tension d'alimentation au niveau de l'implant. Outre 
la rapidite de la compensation qu'elle procure, celle-ci n'est pas sujette a l'instabilite 
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et relaxe les contraintes sur les performances du lien montant. Toutefois, pour qu'une 
telle compensation soit applicable a un systeme donne, il est preferable de respecter 
les conditions suivantes : 
1. un modele representant adequatement le systeme permettant de prevoir les 
effets, en sortie, d'une variation/action sur ses entrees connu existe; 
2. le systeme est calibre afin de compenser : 
a) les ecarts inevitables entre les constantes du modele theorique et les pa-
rametres reels du systeme ; 
b) l'effet des perturbations incontrolables; 
3. les perturbations incontrolees sont inexistantes ou negligeables entre les calibra-
tions — le systeme est invariant dans le temps; 
4. la propagation des corrections appliquees en fonction des entrees est plus rapide 
que l'effet de celles-ci sur la(les) variable(s) controlee(s). 
Le modele decrivant le lien inductif et l'implant utilise pour la contre-reaction (c.f. 
figure 3.6) n'est pas applicable dans le cas qui nous concerne. En effet, le systeme ne 
respecte pas la condition 3 puisque k et Pioad modifient Vrect/Vs et ne peuvent etre 
obtenus que par une mesure sur l'implant. 
Rappelons ici l'equation du gain de la fonction de transfert d'un lien inductif a la 
frequence de resonance (c.f. section 1.2.3) : 
Vrect ^ J Ci f i?i C\ t , 2 
vs=
kU\tA+k) • (L2) 
Puisque i?2 = Vrect/Iioad, l
a tension au primaire necessaire afin que Vrect soit constant 
est done, 
Vrect \Ci ( R\Ci T , , 2 
K f O i \ Vrect'^2 
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Considerant que la position relative des bobines ne varie qu'exceptionnellement 
dans le cas d'un implant visuel (c.f. section 3.2.2), nous pouvons considerer k constant 
entre les calibrations. Par consequent, posant I Load = IDC + Istimtot, 
Vs = KJstimtot + K2, (5.6a) 
ou K\ et K2 sont des constantes combinant Ci, C2,i?i, k, et Vrect, d'ou 
AVS oc Algtimtot, (5.6b) 
II s'ensuit 1) que la connaissance de AIstimtot est la condition necessaire et suffi-
sante pour determiner AVs optimal et 2) qu'une calibration permettant de connaitre 
la tension au primaire adequate pour deux Istimtot distincts permet de predire Vs 
optimal pour tout Istimtot- La charge factice Rioad faisant partie du circuit presente 
a la figure 4.13 permet d'arriver a cette fin par la mesure de Vs optimal] istimtot=o et de 
vSoptimai\istimtot=vH/Rload- Le modele d'un systeme predictif base sur ces observations 

















Figure 5.2: Modele de la relation entre la tension a l'entree du regulateur de l'implant 
et les commandes de stimulation dans un systeme a compensation predictive. 
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II est a noter que, pour assurer la securite du dispositif, il est imperatif que la 
stimulation n'ait jamais lieu alors que le niveau de l'alimentation est inferieure a sa 
valeur nominale. Afin de s'en assurer : 
1. toute perturbation significative de k induisant une reduction de l'efncacite rj 
doit etre detectee et : 
- la stimulation doit etre interrompue au besoin ; 
- une nouvelle calibration doit etre executee; 
2. l'erreur entre revaluation de Vs optimal et sa valeur reelle doit etre strictement 
positive. En effet, une augmentation momentanee de VR, resultant en une dimi-
nution d'efficacite mais n'affectant pas le courant delivre pour la stimulation, 
peut etre toleree sans danger, a l'inverse d'une diminution. 
Les circuits sujets de la section 4.3.2 assurent que la condition 1 puisse etre 
remplie et l'implementation, presentee a la section 5.2.2, devra tenir compte de la 
condition 2. Quant a la rapidite de la propagation des corrections appliquees en fonc-
tion des entrees, notons simplement qu'elle peut etre trivialement compensee. En 
effet, le controleur externe dicte a la fois l'instant ou la compensation est appliquee 
et le chronometrage des impulsions de stimulation. Un delai approprie peut done 
etre insere, au besoin, au prix d'une latence legerement superieure entre l'acquisition 
d'image et l'application des stimuli. La necessite du recours a un tel delai sera verifiee 
experiment alement. 
5.2 Descript ion du sys teme externe 
Le controleur est evidemment conQU de maniere a supporter chacune des fonc-
tions decrites precedemment en temps reel. Mais de plus, il a ete elabore avec comme 
preoccupation principale sa flexibilite, principalement de maniere a n'ecarter aucune 
approche de traitement d'images a priori (ne faisant pas partie de la presente these) 
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avant des experiences in vivo plus approfondies. Le controleur presente ici fait done 
abstraction du module d'acquisition et de traitement des images, mais devrait consti-
tuer une plate-forme en mesure d'evoluer facilement. Ainsi, preferablement : 
- son comportement est configurable et aisement modifiable par logiciel — le 
systeme est principalement implemente autour d'un processeur plutot que de 
materiel dedie; 
- sa structure materielle est re-configurable — il est implemente en tant que 
systeme sur une puce programmable (System On a Programmable Chip — 
SOPC); 
- il est modulaire et les modifications sont possibles avec un minimum d'effort — 
il utilise des interfaces standards de l'industrie; 
- il procure une abstraction maximale de la relation des donnees entre son entree 
et sa sortie — les frames d'images sont de taille arbitraire, composees de 
« pixels » dans un ordre lui aussi arbitraire. Lesdits « pixels » sont definis seule-
ment par leur position selon le dispositif d'acquisition d'image ou leur position 
desiree dans le champ de vision, et de leur « intensite » desiree, le controleur se 
chargeant de toutes les operations influencees par l'implementation de l'implant, 
les caracteristiques des sites de stimulation, etc. 
- il n'ecarte a priori aucune approche relative au traitement d'images et aux 
strategies de stimulation — les entrees peuvent etre autant sous forme d'images 
que de sequence d'impulsions arm de supporter des techniques de traitement 
d'images spatiales ou temporelles. 
5.2.1 Architecture 
Le systeme externe doit s'acquitter des taches suivantes : 
1. l'acquisition et le traitement d'images; 
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2. le controle generique (interface usager, configuration, calibration, etc.); 
3. la generation des mots de commandes; 
4. le chronometrage de haut niveau (trames d'images, monitoring); 
5. le chronometrage de bas niveau (impulsions); 
6. l'interface avec le circuit de transmission et de reception RF. 
Les considerations exposees a la section precedente (modularity, capacite d'ex-
tension) menent naturellement a un partitionnement tel que la tache 1 soit executee 
independamment. Ensuite, il est estime que la limite vraisemblable sur le taux de ra-
fraichissement des images (inferieure a 10 Hz considerant la latence d'apparition des 
phosphenes conformement a [41] [152]) permet a un processeur unique de s'acquitter 
des taches 2, 3 et 4, dont les contraintes temporelles sont inferieures ou de l'ordre du 
taux de rafraichissement. II en est de meme pour toute operation dont la periodicite 
est de cet ordre, tel que l'ordonnancement des phosphenes (c.f. section 5.1.1), s'il y 
a lieu. Cependant, le chronometrage des impulsions est nettement plus intensif si la 
modulation de l'intensite des phosphenes fait appel aux parametres temporels de sti-
mulation. En effet, chaque site possede alors une frequence de stimulation qui lui est 
propre et revaluation du MCS a transmettre a un instant donne doit etre reevalue a 
un rythme dicte par le temps de transmission d'un MCS via le lien inductif, soit jus-
qu'a aussi peu qu'environ 5 //s. Afin d'assurer que l'application principale n'interfere 
pas avec le chronometrage de bas niveau (interruptions, changements de contexte), 
un module independant s'acquitte de la tache 5. A ces elements s'ajoute finalement 
un module d'interface dedie au controle du lien inductif. 
II en decoule l'architecture schematisee a la figure 5.3. Un processeur configurable 
MicroBlaze™ de Xilinx™ constitue le centre du SOPC. Les donnees de stimulation 
(fleches ombragees unidirectionnelles) sont transferees selon le protocole Fast Simplex 
Link™ (FSL), rendant la communication entre modules aussi simple que l'ecriture a un 
registre. L'utilisation de FSL maximise aussi la rapidite des transferts en eliminant 
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les operations de controle des transactions associees a un bus partage et procure 
des tampons asynchrones entre les modules, permettant a ceux-ci d'operer a des 
frequences independantes. Les principaux modules sont presentes dans les sections 
suivantes, en ordre inverse du flot des donnees de stimulation. 
-Cpntrqleur .Exteme JSqPC] r Tx/Rx 
Acquisition 













Bus de peripheriques 
Ctrl. Int. Chrono. 
A/De 
Implant 
Figure 5.3: Schema bloc simplifie du controleur externe. 
5.2.2 Module d'interface du lien inductif 
Les MCS sont serialises et encodes avant de piloter l'entree d'un amplificateur 
de classe E, generant le signal RF module en amplitude, tel que schematise a la 
figure 5.4. Simultanement, le courant total de stimulation est evalue pour la compen-
sation predictive presentee a la section 5.1.2. Le courant estime determine la tension 
d'alimentation optimale du transmetteur selon une table de correspondance dont le 
contenu doit etre prealablement etabli par une calibration de la puissance du lien in-
ductif (c.f. section 4.3.2). La tension ainsi determines est appliquee au transmetteur 
via un DAC et un regulateur a commutation controle par tension. 
A noter qu'une simplification importante est faite lors de l'estimation du courant 
de stimulation, mais assure que l'erreur introduite est strictement positive, condition 
necessaire a la stabilite de l'alimentation de l'implant. La duree specifique des phases 
et interphase des impulsions biphasiques est negligee et il est plutot considere que 
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Figure 5.4: Schema bloc du module d'interface du lien inductif. 
l'amplitude du courant commande par un MCS est constante pour une duree TMax = 
2TimP Max + Tint imp Max- L'impact de cette simplification sera evalue a la section 5.3.3. 
L'amplitude du courant est extraite du MCS, selon le protocole de communica-
tion courant, et transmise simultanement a un accumulateur (Accu.) et a un tampon 
(First In First Out — FIFO). Apres un delai Tmax, la valeur est soustraite de l'accu-
mulateur. Sa sortie represente done continuellement la limite superieure du courant 
de stimulation a l'interieur d'une fenetre de temps de Tmax secondes. 
5.2.3 Module de chronometrage bas-niveau 
Les trames sont principalement composees de MCS auxquels sont associes un 
indicateur temporel precisant le prochain instant ou la commande en question de-
vra etre consideree pour une transmission via le lien RF, en fonction des pa-
rametres specifies par l'utilisateur (fimp,Ttrain,Tinttrain) et d'une horloge program-
mable (Clkimp). Chaque trame s'apparente done a une file de priorite [171] ou les cles 
(Time Stamp Keys — TSK) basses representent les MCS de haute priorite. 
Bien que la priorite ne soit definie que par le TSK, plusieurs parametres de la file 
doivent etre continuellement mis a jour. A chaque MCS sont associes le statut courant 
du train de stimulation (periodes restantes de train/inter-train) et les parametres 
specifies par l'utilisateur. Le pseudo-code representant le comportement de la file est 
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presente a la figure 5.5, la description des donnees se trouvant au tableau 5.1. 
find TSK < ProgCnt then 
if CurrTrain > 0 then 
MCS - • FSL 
CurrlntTrain <— IntTrain 
CurrTrain <— CurrTrain — 1 
e l se 
s i CurrlntTrain = 0 then 
CurrTrain <— Train 
e lse 
CurrlntTrain <— CurrlntTrain — 1 
TSK <- TSK + Prog Cnt 
Figure 5.5: Description comportementale de la file de priorite. 
Tableau 5.1: Definition des donnees de la file de priorite 
Data Description Base de temps Nb. Bits 
Parametres temporels Periode entre imp. Chrono. 16 
Duree de train Periode entre imp. 6 
Duree d'inte-train Periode entre imp. 6 
Statut TSK Chrono. 16 
Duree restante de train Periode entre imp. 6 
Duree restante d'inter-train Periode entre imp. 6 
Value SCW — 32 
Quatre options sont envisageables pour la realisation d'une telle file et sont com-
parees au tableau 5.2. Pour assurer le determinisme de son temps d'execution, les 
memoires d'instruction (IRAM) et de donnees (DRAM) necessaires aux approches 
logicielles (arbre binaire, . . . ) ne peuvent etre partagees avec les memoires de l'ap-
plication principale et font done partie integrante du cout des ressources sur la puce 
du systeme. Une approche materielle parallele, quant a elle, requiert des ressources 
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prohibitives, particulierement sur un composant programmable considerant la taille 
relative d'un registre en comparaison avec une cellule RAM1. Une approche materielle 
sequentielle ou une recherche lineaire sur une liste associative stockees en RAM, bien 
que moins efficace au niveau algorithmique, peut etre nettement avantageuse en terme 
de ressources, et procure un determinisme absolu de son temps d'execution. Pour ces 
raisons, cette derniere option a ete retenue. 
Tableau 5.2: Comparaison des approches logicielles et materielles pour l'implementa-
tion d'une file de priorite 
Implementation Ressources requises1 Rapidite2 
Logiciel Proc. + IRAM + DRAM 0(\ogN) 
Logiciel + materiel > Proc. + IRAM + DRAM O(loglogiV) 
Materiel (parallele) > N x WTSK registres + DRAM
3 0 (1 ) 
Materiel (sequentiel) > DRAM 0{N) 
1 Les ressources additionnelles non specifiees (> . . .) dependent de l'implementation. 
2 Operations (recherche/retrait/insertion) la plus lente, dans le meilleur des cas [108]. 
3 Excluant les TSK. 
L'implementation de la file est schematisee a la figure 5.6. Lors de la reception 
d'une nouvelle paire MCS/parametre temporels, le MCS est stocke dans une RAM a 
double-port (DPRAM) et transfere vers le lien RF. Le TSK et les parametres courants 
sont determines par le circuit de logique combinatoire pour determiner le prochain en-
voi et stockes dans une autre DPRAM. L'operation de recherche du TSK de plus haute 
priorite est effectuee par un balayage lineaire des donnees composant la trame cou-
rante, mais toutes les autres operations de la figure 5.5 sont executees simultanement 
en un cycle d'horloge par le circuit combinatoire. Le temps requis pour choisir Taction 
a entreprendre a tout moment (Tmax = Nimpmax/fcik) doit etre strictement inferieur 
1A titre de comparaison, sur un Xilinx™ Virtex II Pro™ le plus petit composant en mesure 
de stocker, en registres independants, les TSK necessaires a la file de priorite (sans plus) est le 
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Figure 5.6: Schema bloc (a) de base et (b) avec sections paralleles de l'implementation 
materielle executant le chronometrage de l'envoi des commandes de stimulation. 
au temps de transmission d'un MCS via le lien inductif {WMCSminlfdatamax)- Pour 
atteindre cet objectif et relaxer les contraintes de routage, les DPRAMs sont subdi-
visees en NB banques operant en parallele et l'arbitrage de leurs sorties pour l'acces 
au port FSL est fait par le controleur (figure 5.6(b)). 
Mentionnons finalement que les parametres temporels peuvent etre specifies une 
seule fois s'ils sont partages par tous les sites et que, pour les cas ou le temps d'envoi 
est determine en amont, un mode transparent transmet les MCS avec une latence 
d'un cycle d'horloge. 
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5.2.4 Controleur principal 
Dans son mode de stimulation continue, l'encodage des MCS est fait selon les trois 
etapes suivantes de maniere a respecter les caracteristiques propres a chacun des sites 
de stimulation : 
1. correspondance spatiale : selon la carte visuotopique specifique a l'utilisateur 
definie dans une etape prealable de calibration; 
2. correspondance de sensibilite : selon le seuil de chaque site, aussi determine par 
calibration ainsi que par la strategic de modulation choisie; 
3. encodage des MCS : selon le protocole de communication courant. 
Un diagramme representant le flot des donnees se retrouve a la figure 5.7. Le 
micro-logiciel est implements en C++ de maniere a profiter de la modularity que 
procure une approche orientee objet, mais l'implementation des methodes n'utilise 
que des fonctions disponibles en C afin de limiter les ressources et accelerer leur 
execution sur un processeur aux performances limitees. 
5.3 Implementation et validation 
5.3.1 Materiel 
Le SOPC a ete implements sur une carte de prototypage rapide et requiert un total 
d'environ 2 500 tranches d'un Xilinx Virtex II Pro™, dont la repartition est montree au 
tableau 5.3. A noter que l'implementation de la file de priorite ne requiert que 55% des 
ressources requises pour un processeur MicroBlaze™. Considerant qu'aucune IRAM 
n'est requise, ceci constitue une economie substantielle de ressources en comparaison 
avec une approche logicielle multi-processeurs. La frequence d'operation maximale du 
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Figure 5.7: Representation du flot de donnees du controleur externe. 

















Les ressources excluent la RAM associee au microprogramme 
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50 MHz et, considerant les capacites et performances de l'implant (Nimpmax — 1 000, 
WMcsmin = H
2 , fDRmax = 1-5 Mbps), NB = 4 assure que 
rp ^impmax WMCSmin 
-L max ~~Tf 7 ^ 7 
l^BJClk j data max 
1 000 11 
4 • 50 x 106 < l , 5 x 106 
5 fis < 7,33 /^s. (5.7) 
5.3.2 Lissage de la charge de l'implant 
L'algorithme de lissage de la consommation de 1'implant a ete evalue au moyen de 
simulations pour lesquelles M = N = 16. Avant traitement, l'ecart entre mm(Istimtot) 
et m&x(Istirntot) represente 26% de sa valeur moyenne. Apres traitement, cet ecart est 
reduit a 6%. 
5.3.3 Compensation predictive 
Le nombre de sites de stimulation que comporte le prototype est insuffisant pour 
que Factivite du stimulateur conduise a des variations de charges necessitant une 
correction significative de l'alimentation de l'amplificateur de puissance au primaire. 
L'applicability de la methode de compensation predictive proposee a par consequent 
ete verifiee au moyen de resistances variables representant differentes charges associees 
au courant de stimulation total de l'implant. Les mesures presentees a la figure 5.8 
demontrent la linearite de la relation Vsmin — f (Isum tot), confirmant la validite de 
la demarche de la section 5.1.2. La figure 5.9 permet de constater la rapidite de 
la propagation d'une correction de la tension au primaire visant a compenser une 
2I1 est considere que l'addressage ne peut etre pre-defini dans le cas ou la frequence est determine 
au moyen de la file de priorite. 
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Figure 5.8: Tension minimale de Vs en fonction de la charge Istim. 
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Figure 5.9: Effet de la variation de la charge sur la tension d'alimentation de l'implant 
et de la compensation predictive sur cette derniere. 
Afin d'evaluer l'impact de l'omission des durees specifiques de phase et d'inter-
phase sur revaluation du courant de stimulation (c.f. 5.2.2), des simulations 
numeriques representatives du comportement dynamique d'un systeme complet ont 
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ete faites pour un systeme de 1 000 electrodes. Le courant total de stimulation est cal-
cule 1) avec precision pour chaque impulsion (IrotReei) e t 2) avec l'approximation ou 
toutes les impulsions ont une duree TMax {Irot Estime)- Des valeurs aleatoires dans des 
plages raisonnables de courant, de durees et de frequences ainsi qu'un taux de trans-
fert des donnees de 1.5 Mbps sont utilises. Un resultat typique pour trois trames ou 
500, 200 et 50 pixels sont actives est presente a la figure 5.10. La simulation confirme 
que : 
1. le courant de stimulation reel varie rapidement et abruptement, soulignant 1'im-
portance de la compensation pour eviter les sous-tensions du cote de l'implant; 
2. l'imprecision engendree par l'omission des parametres specifiques a chaque im-
pulsion a un effet negligeable sur le profil temporel du courant estime par rap-
port au courant reel; 
3. le courant estime est strictement egal ou superieur au courant reel, assurant 
que l'approximation de l'estimation du courant ne represente en aucun cas un 
risque quant a la securite du dispositif. 
5.3.4 Utilisation du systeme complet 
Le systeme est commande par l'utilisateur via un terminal d'interface sur un PC. 
Le logiciel sur mesure de ce dernier, communique avec le systeme embarque via un 
port seriel standard. La figure 5.11 presente des stimulation paralleles a frequences 
independantes sur quatre canaux. Ces signaux sont le resultat de l'interaction de 
toutes les parties du systeme, nommement : 
1. la configuration et l'activite est commandee par l'usager via un ordinateur per-
sonnel executant un logiciel specifique programme en C + + ; 
2. le micrologiciel du controleur principal du SOPC gere l'activite du systeme et 
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Figure 5.10: Simulation dynamique du courant total de stimulation. Parametres 
generes aleatoirement dans les plages : A e [20,100] //A, Tphase G [100,500] /is, 
fimpe[100,200]Uz. 
3. les modules de chronometrage et d'interface commandent l'amplificateur de 
puissance; 
4. les donnees et l'energie sont transferees via le lien inductif; 
5. le module d'interface interprete et transfert les commandes; 









SYSTEME D'EXPERIMENTATIONS in-vivo 
Des experiences ont prouve qu'il etait possible d'influencer de fagon controlee, par 
la stimulation corticale, le comportement d'un animal agissant librement [46] [164]. 
Cependant, aucune ne Fa fait par la stimulation de VI. Nous souhaitons dans un 
avenir rapproche conduire des experiences in-vivo impliquant l'utilisation du MS dans 
un systeme en boucle fermee arm : 
- de valider la capacite du MS a generer des percepts conscients; 
- d'etablir et de maitriser un protocole chirurgical pour implant intra-cortical 
fiable et sans danger sur un sujet animal; 
- de verifier la securite d'utilisation du dispositif pour une utilisation chronique ; 
- d'optimiser la mise en oeuvre des matrices d'electrodes congues par l'equipe 
Polystim. 
Le savoir-faire relatif a la fabrication, l'implantation et a l'utilisation de dispositifs 
intra-corticaux acquis en chemin vers l'atteinte de ces objectifs constituera sans aucun 
doute un legs des plus importants pour l'equipe de recherche Polystim. 
II est prevu que le dispositif soit eventuellement utilise sur des macaques, aptes 
a executer des taches complexes et representant une etape vraisemblablement incon-
tournable avant des tests chez l'humain. Cependant, deux protocoles experimentaux 
ayant pour sujets des rats ont ete proposes par des collaborateurs du laboratoire 
de neurosicence comportementale du professeur Chaudhuri a l'Universite McGill. Ce 
chapitre presente le systeme congu et fabrique dans le but de rencontrer les objec-
tifs ci-haut mentionnes. Quelques resultats preliminaires relatifs a l'implantation du 
dispositif sont egalement presentes. 
120 
6.1 Protocoles d'experimentation comportementale 
6.1.1 Experience de conditionnement 
Le premier protocol est derive de l'experience de conditionnement, classique en 
psychologie experimentale [14] [155]. II s'agit de presenter a un animal, dans une 
phase d'entrainement, une succession de stimuli, dont le dernier entraine un mou-
vement reflexe. Au cours de la periode subsequente de tests, le mouvement reflexe 
est systematiquement effectue malgre l'omission du dernier stimulus. Une experience 
courante utilise des stimuli sonores suivis d'une decharge electrique entrainant une 
contraction musculaire. Ann de verifier si la stimulation du cortex visuel provoque 
des percepts conscients, il est prevu d'utiliser cette approche experimentale, en rem-
plagant toutefois le stimulus sonore par la stimulation electrique de VI. 













(b) (c ) 
Figure 6.1: (a) Systeme d'experience de contitionnement, (b) stimuli pendant la phase 
d'entrainement et (c) de test. 
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II est a noter que cette experience ne peut en rien prouver que les stimuli soient ef-
fectivement pergus comme des phosphenes, mais elle devrait permettre de determiner 
1) le seuil de perception des stimuli pour differents parametres de stimulation ainsi 
que, potentiellement, 2) leur duree. Une experience de substitution, ou une stimu-
lation visuelle normal est utilisee lors de la phase d'entrainement, est envisagee et 
permettrait d'augmenter notre assurance que la perception resultant de la stimula-
tion est de nature visuelle. 
6.1.2 Experience d'orientation 
Une fois des parametres efficaces determines, il sera envisageable de proceder a 
un protocole experimental plus elabore. Celui-ci est derive d'une experience permet-
tant de mesurer l'acuite visuelle du rat. Dans ce cas, l'animal est force a prendre 
une decision binaire, lui rapportant une recompense ou non, en fonction des details 
visuels qu'il pergoit. Le sujet est plonge dans un bassin d'eau en forme de « Y » tel 
qu'illustree a la figure 6.2a. II est initialement depose au point A et deux patrons lui 
sont presentes sur des ecrans cathodiques aux extremites C et D : une surface pleine 
grise et une alternance de bandes noires et blanches. Le rat, un bon nageur mais 
n'appreciant pas etre immerge, apprend rapidement que la recompense, une plate-
forme emergee sur laquelle il peut se reposer, est systematiquement situee du cote de 
l'ecran presentant le patron contraste. Les patrons et la plate-forme sont, manuelle-
ment, alternes aleatoirement entre chaque experience. La frequence spatiale critique 
fcrit, au dela de laquelle l'animal ne peut distinguer les deux cibles du point B et se 
trompe statistiquement une fois sur deux, permet de determiner l'acuite visuelle en 
fonction de la distance d. 
II est prevu d'utiliser une variante de ce protocole ou les cibles declencheraient 
la stimulation du cortex selon l'orientation de la tete de l'animal en mesure de se 
deplacer librement dans le bassin. Dans un premier temps, le choix serait fait selon la 
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presence ou l'absence de lumiere. Le protocole pourrait ensuite evoluer de maniere a 
ce que la decision requiert le discernement entre un ou plusieurs phosphenes, ou des 
patrons differents. 
Pour ce faire, une camera miniature sera fixee sur la tete de l'animal. Evidemment, 
il est imperatif d'eviter que sa vision naturelle ne lui permette de discerner les cibles 
sans l'apport de la stimulation electrique. Nous comptons alors profiter de l'insensi-
bilite de la retine du rat a la partie infra-rouge du spectre lumineux [114] en utilisant 





Figure 6.2: Concept de l'experience d'orientation (a) original et (b) tel qu'envisage 
pour la validation de la stimulation du cortex visuel. L'illustration presente l'animal 
dans une orientation resultant en une stimulation. 
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6.2 Descript ion du sys teme experimental 
6.2.1 Contraintes generates 
Tel que mentionne au debut du present chapitre, il est dans notre intention d'uti-
liser notre propre systeme afin de generer les stimuli corticaux. Toutefois, le systeme 
decrit aux chapitres 4 et 5 ne peut etre utilise integralement dans le cadre des 
experiences in-vivo decrites a la section precedente. Seul le MS integre est utilise 
integralement. Plusieurs elements ont alors ete congus de maniere a respecter les 
contraintes specifiques suivantes : 
- la taille du crane du rat empeche l'implantation d'un disopsitif complet — 
Un stimulateur externe avec liaisons percutanees aux electrodes doit done etre 
utilise; 
- l'animal est trop petit pour porter tous les elements du systeme — Le controle 
externe est done effect ue a distance par le biais d'un ordinateur personnel; 
- l'animal doit pouvoir se deplacer librement — L'interface entre l'ordinateur de 
controle et le stimulateur doit etre sans fil; 
- la distance separant le controleur et le stimulateur ne permet pas un transfert 
inductif de donnees et de puissance — Une pile alimente done ce dernier et le 
transfert des donnees est fait independamment, par un lien conventionnel; 
- un systeme de controle destine a une cage de conditionnement est disponible 
au laboratoire de nos collaborateurs de l'Universite McGill — Une interface 
permettant d'utiliser directement ses signaux de sortie est done preferable a un 
systeme entierement nouveau; 
- une camera miniature sans fil a ete acquise et impose : 
- une alimentation de 9 V fournie par le stimulateur portable; 
- l'utilisation, par l'ordinateur de controle, d'un capteur de frames afin de trai-
ter les signaux regus par un lien sans fil a 2.5 GHz; 
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- le stimulateur doit etre contenu a l'interieur d'un boitier a l'epreuve des 
eclaboussures pour l'experience d'orientation. 
6.2.2 Systemes experimentaux 
La figure 6.3 presente le systeme (Came-rat), ainsi que les configurations permet-
tant d'executer les differents protocoles. Certains elements sont communs aux deux 
types d'experiences proposees, soient : 
- un ordinateur de controle permettant de gerer les evenement de stimulation et 
de programmer ses parametres au moyen d'une interface graphique; 
- un stimulateur et une pile inseres dans un boitier attache au dos de l'animal au 
moyen d'un harnais souple (modifie de [71]); 
- un lien de communication sans-fil, utilisant le protocole Bluetooth, entre l'ordi-
nateur de controle et le stimulateur. 
De plus, les elements suivants font partie du systeme, selon le protocole 
experimental en vigueur : 
- pour l'experience de conditionnement : 
- un detecteur de signaux audio permettant d'integrer le stimulateur au 
systeme deja existant. La periode de stimulation est determined par la 
presence ou 1'absence desdits signaux. 
- pour l'experience d'orientation : 
- une camera sans fil miniature; 
- un recepteur RF et un numeriseur de frames; 
- un logiciel de traitement d'images ; 
II est a noter que les proprietes du module Bluetooth (latence variable ge 5 ms [32]) 
et l'utilisation d'un systeme d'exploitation generique (Microsoft Windows™) suggerent 
que le chronometrage des impulsions de stimulation s'effectue en aval du lien de 
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Figure 6.3: Systemes experimentaux pour (a) l'experience de conditionnement et (b) 
l'experience d'orientation. 
communication sans-fil, contrairement au systeme decrit aux chapitres 4 et 5. Ainsi, 
certaines simplifications ont ete apportees afin d'alleger le transfert de donnees et au-
cune modulation des parametres de stimulation n'est effectuee en temps reel; ceux-ci 
(fimp,Ttrain,Tint-train) sont fixes entre chaque periode de tests et geres par le stimu-
lateur. Pour chaque « image », l'activation (ou non) de la totalite des sites n'est 
alors determinee que par deux octets (un bit par site, considerant une matrice de 16 
electrodes). 
Finalement, notons que le logiciel de traitement d'images permet de choisir la zone 
d'interet de l'image captee en fonction du positionnement de la camera sur la tete de 
l'animal et de l'emplacement des electrodes (selon la correspondance visuotopique du 
cortex visuel du rat). Egalement, les images captees peuvent etre ajustees (contraste, 
luminosite) de maniere a effectuer un seuillage adequat determinant l'activation des 
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sites de stimulation. 
6.2.3 Stimulateur 
La figure 6.4 presente un schema bloc simplifie du stimulateur portatif 
experimental. Les details du circuit et de son utilisation sont fournis en annexe, mais 
notons ici principalement : 
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Figure 6.4: Schema bloc du stimulateur portatif pour experimentation in-vivo 
que les stimuli sont generes par le MS integre presente a la section 4.4.1; 
qu'un micro-controleur (architecture RISC AVR™ d'Atmel™ [8]) constitue 
l'unite centrale de controle ; 
que la communication sans-fil est geree par un module commercial Bluetooth 
(ConnectBlue™ OEMSPA312) dont l'interface avec le controleur se conforme au 
protocole UART; 
que plusieurs profils de parametres de stimulation peuvent etre enregistres en 
memoire non volatile, simplifiant le processus de configuration entre les seances 
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d'experimentation; 
- que les formes d'ondes aux electrodes de stimulation et de retour peuvent etre 
enregistrees (jusqu'a 256 points a 9 kHz < Uchant. < 74 kHz) afin de permettre 
un diagnostic de l'etat des electrodes et des tissus post-implantation; 
- qu'un convertisseur DC-DC elevateur fournit une alimentation de 9 V destinee 
a la camera. 
Augmentation de la plage dynamique de sortie 
Des methodes ont ete proposees afin de permettre la stimulation a bas voltage 
(section 5.1.1). Cependant, le facteur limitant a ce niveau est sans contredit determine 
par les caracteristiques des electrodes : efficacite de leur pointe, impedance, etc. Dans 
les premieres phases experiment ales, il est important de permettre l'utilisation du 
systeme malgre des electrodes dont les caracteristiques ne sont pas encore optimales. 
D'ailleurs, dans un premier temps, des pointes au recouvrement de platine seront 
vraisemblablement utilisees [134]. Des stimulations typiques [144] nous permettent 
de croire qu'une alimentation de 3.3 V soit adequate, mais la marge de manoeuvre 
est alors tres faible et il serait risque de ne pas supporter la stimulation a plus haut 
voltage. 
Un module optionnel de sortie est done prevu afin de fournir au systeme la ca-
pacite de stimuler via des electrodes relativement resistives. Ce module procure une 
adaptation d'impedance et une augmentation de la plage de tension de l'etage de 
sortie du stimulateur. De fait, il : 
- assure une variation de la tension a la sortie du MS independante de l'impedance 
des electrodes et du courant de stimulation; 
- est alimente a meme l'alimentation de la camera (9 V), procurant une plage de 
tension de sortie etendue; 
- utilise la stimulation monopolaire en controlant dynamiquement la tension de 
128 
l'electrode de retour de maniere a maximiser la tension disponible pour la sti-
mulation. 
Cette strategic de stimulation procure en effet les avantages combines de la sti-
mulation monopolaire (faible impedance grace a la grande superficie de l'electrode 
de retour) et de la stimulation bipolaire (plage de tension de sortie maximale). La 
figure 6.5 compare la charge par phase maximale pouvant etre impliquee dans la sti-
mulation, sans que la tension du signal ne soit ecretee, pour chacune des strategies 
de stimulation lors de stimulations bi-phasiques a courant constant, tel que mesure a 
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Figure 6.5: Charge par phase maximale avant saturation du signal de sortie a courant 
constant pour les stimulations monopolaire, bipolaire et monopolaire avec electrode 
de retour dynamique. 
La figure 6.6 presente le circuit en question. L'etage d'entree (Qi — Qg), repete 
a chacune des N electrodes, permet de fournir en sortie (lout) une copie du courant 
d'entree (Iin) avec un decalage de tension arbitraire. Le controleur de la tension de 
retour ajuste V/&,/ de maniere a minimiser les variations de la tension moyenne entre 
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Figure 6.6: Schema simplifie du module de sortie permettant de generer Iout avec une 
plage de tension etendue et de controler la tension de l'electrode de retour en fonction 
de l'impedance des electrodes de stimulation. 
En premiere approximation, s'assurant que Re est tel que VBEi,z/Re <C I in, que 
l'impedance d'entree du circuit de controle de l'electrode de retour est grande et 
considerant des transistors ideaux (/?„ = (3P — VA,H = VA,P = °°), 
lout — IC6 — Ic8 — Ic\ ~ Icz, — I in- (6.1) 
Les miroirs composes de Q1-Q4, en conjonction avec l'amplificateur A\, imposent 
Vir 
VREFI H~ VBEI si I{n > 0 
VREFl s i I in = 0 , 
VREFI - VBE3 si Iin < 0 
(6.2) 
alors que la plage de sortie est 
VcE8 sat < Vout < Vcc — VcE6sat- (6.3) 
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Considerant VBE = 650 mV, VcEsat = 0.3 V, et fixant VREFI = 1-65 V, VCc = 
9 V, les plages maximales de tension a l'entree (AV^n) et a la sortie (AV0Ut) sont 
respectivement 
l V < y i n < 2 . 3 V =* AV
r
in = 1.4V, 
0.3V < Vout < 8.7V =* AF0Ut = 8.4V. 
(6.4) 
Comme dans le cas de l'etage de sortie du MS, le critere de performance le plus 
important de ce module est l'appariement des phases positives et negatives du courant 
de sortie. Des miroirs de courant evolues (cascode, Widlar, actifs, . . . [89]) permet-
traient d'assurer des performances optimales a ce niveau, au detriment de la plage 
de sortie et des dimensions du circuit, deux perspectives hautement indesirables vu 
les contraintes physiques et l'objectif premier de ce module. II est cependant possible 
d'offrir de bonnes performances avec une augmentation minimale de la complexity du 
circuit. 
Considerant les caracteristiques non ideales des transistors, il est imperatif que 
les conditions d'utilisation des miroirs des branches superieure et inferieure du circuit 
soit semblables. Dans le circuit de la figure 6.6, cette condition n'est pas respectee. 
En effet, 
lin>0 
VCE3 = VBE3 ~ 650mV 
VcEA — VREFI — VB IV 
Iin < 0 
VCEI = VBEI ~ 650mV 
VCE2 — Vec — VBE5 — VREFI ~ I Y 
(6.5) 
L'ajout d'un seul transistor (Qg, figure 6.7a) entre Q2 et Q5 de maniere a imposer 
VCE2 ~ 1 V permet d'ameliorer drastiquement l'appariement, sans sacrifier les plages 
d'entree et de sortie, comme en temoigne les mesures presentees en 6.7(b) . Pour 
ce faire, Vsg — VREFI + VCE2 + VBE9 ~ 3.3V. II est a noter que l'ajout de Q9 ne 
represente aucun cout en termes d'espace ou de composants. En effet, un transistor 
NPN demeure inutilise sur chaque puce necessaire a la fabrication du circuit dans sa 
131 






— t — < 






^ _ 100 
Sans Q9 (lin < 0) 
Sans Q9 (lin > 0) 
Avec Q9 (lin < 0) 




Figure 6.7: (a) Modification au circuit 6.6 afin d'eliminer l'erreur d'appariement entre 
les courants de sortie positif et negatif. Les courants mesures avec et sans Qg sont 
presentes en (b). 
Notons au passage qu'il est aussi possible de stimuler au moyen de la reference 
dynamique sans le module optionnel de sortie. Pour ce faire, le stimulateur est pro-
gramme de maniere a ce que chaque commande de stimulation sur un site donne soit 
immediatement precedee d'une commande de diagnostic visant le site en question. 
La tension de l'electrode est alors V#et = —Vmonit, tel qu'illustre a la figure 6.8. 
6.3 Fabrication du systeme experimental 
6.3.1 Interface corticale 
Les connexions aux electrodes sont realisees sur l'une des surfaces d'un substrat 
flexible de polyimide de 50 /xm d'epaisseur, selon la disposition presentee a la fi-
gure 6.9a. Les traces de cuivre (epaisseur = 9 //m, largeur/espacement > 100/xm) 
Commandes 
V (Elec. A) 
V (Elec. B) 
V (monit) 
V(RET) 
Figure 6.8: Concept d'augmentation de la plage dynamique a la sortie du MS. 
sont recouvertes d'un enduit isolant arm d'eviter les court-circuits potentiellement 
provoques par le milieu ionique dans lequel le circuit est implante. Apres soudures, 
des adhesifs sont deposes a chaud et solidifes a la base du connecteur et sous la ma-
trice d'electrodes aim d'ameliorer la resistance mecanique du dispositif. Finalement, 
un enduit sylastique assure la bio-compatibilite du dispositif et procure aux arretes du 
substrat une forme arrondie et compressible, reduisant ainsi les risques de blessures 
infiigees au sujet. 
Apres avoir pratique une ouverture dans la boite cranienne de l'animal et avoir 
retire localement la dure-mere, les electrodes sont inserees dans le cortex. Le substrat 
est alors replie et le connecteur implante chroniquement est maintenu en place au 
moyen d'acrylique ancree au crane grace a des vis d'acier inoxydable, tel qu'illustre 
a la figure 6.9b. L'acrylique deposee avant que le connecteur ne soit replie sur lui-
meme (Acrylique (1)) doit posseder, au moment de son application, une consistance 
legerement plus ferme que la norme afin d'eviter qu'elle ne penetre la cavite dans 
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Figure 6.9: (a) Structure de l'interface percutanee du stimulateur. (b) Positionnement 
apres implantation, (c) Masque du connecteur flexible, (d) Assemblage des elements 
sur la tete de l'animal (a l'echelle). 
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electrodes sur un autre sujet. Finalement, une ouverture dans la boite cranienne est 
pratiquee a proximite de la base du connecteur pour l'electrode de retour. 
La distance entre le connecteur et la matrice ainsi que leur excentricite (voir le 
dessin du masque, figure 6.9c) ont ete ajustes iterativement (c.f. section 6.4.2) de 
maniere a ce que le connecteur soit adequatement positionne sur la tete, en son 
centre, lorsque la matrice est inseree dans le cortex visuel de l'hemisphere gauche 
de l'animal. Le connecteur faisant le lien avec le stimulateur et, optionnellement, la 
camera peuvent alors etre fixes pour la duree des experimentations (figure 6.9c). 
Ann de manipuler les structures tri-dimentionnelles que sont les matrices 
d'electrodes au moyen d'un appareil conventionnel d'alignement et d'assemblage 
/xBGA, une buse cylindrique dont le diametre interieur est marginalement superieur a 
la diagonale desdites matrices d'electrodes a ete utilisee (figure 6.10a). La figure 6.10b 
presente une matrice assemblee sur le substrat flexible avant son encapsulation. 
Figure 6.10: (a) Adaptateur de manipulation de matrice d'electrodes et (b) photogra-
phie d'une matrice assemblee sur le substrat flexible, avant encapsulation d'adhesif 
et de silicone. 
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6.3.2 Stimulateur 
Le stimulateur a ete fabrique sur circuit imprime sans etamage, avec plaquage 
d'or, permettant ainsi de reduire ses dimensions en fixant le MS sans boitier (Chip 
On Board — COB). Un boitier fabrique sur mesure contient le circuit de stimulation, 
le module d'interface Bluetooth ainsi qu'une pile compacte au Lithium et assure une 
protection contre les eclaboussures. La figure 6.11 presente les principaux dispositifs 
composant le systeme externe de validation in-vivo. 
6.4 Resultats experimentaux 
6.4.1 Caracteristiques du stimulateur 
Le tableau 6.1 presente les principales caracteristiques mesurees du stimulateur. 
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Tableau 6.1: Caracteristiques du systeme experimental de stimulation 
Stimulateur 
Nombre de canaux 
Dimensions 
Poids sans pile 
avec pile 
Autonomie sans camera 
avec camera 
Monitoring fechant 
Nombre de points 
Resolution 
Taux de rafraichissement 
Module optionnel de sortie 
Nombre de canaux 
Plage d'entree 
Plage de sortie 
J-out I •'•in 
Erreur d'appariement 
xl bits a 74 kHz. 
6.4.2 Implantat ions preliminaires 
Une premiere serie d'implantations a ete effectuee arm de : 
- determiner la forme ideale du connecteur percutane pour un alignement adequat 
selon le crane et le cortex du rat (c.f. section 6.3.1); 
- s'assurer de l'absence de dommages physiologiques lies aux proprietes 
mecaniques du dispositif; 
- s'assurer de l'absence de traces de rejet e t /ou d'infection des tissus; 
- s'assurer de la capacite de l'animal de se deplacer librement avec le stimulateur 
portatif et la camera; 
- determiner un protocole chirurgical permettant de reutiliser les electrodes. 
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Une analyse histologique 15 jours apres implantation n'a permis de deceler aucun 
dommage aux tissus du sujet, ni trace de rejet. Aussi, le poids et les dimensions 
du stimulateur n'ont nullement empeche l'animal de se comporter normalement. II a 
toutefois ete juge favorable d'abaisser le profil de la premiere version du boitier (de 28 
a 20 mm), visible a la figure 6.12, au cout d'une forme plus allongee (de 65 a 91 mm). 
Le circuit imprime et les choix concernant la pile et le module de communication ont 
ete faits en consequence (c.f. figure 6.11). 
Figure 6.12: Photographie d'un sujet animal se deplagant librement avec le stimula-
teur et la camera. 
Toutefois, lors des premieres experiences, il est suspecte que les dimensions de 
l'ouverture cranienne etaient insufnsantes pour permettre aux electrodes de penetrer 
en profondeur dans le cortex. Une implantation subsequente a permis de demontrer 
que l'implantation manuelle1 resultait en une compression du cortex plutot qu'en 
^'implantation manuelle consiste a faire penetrer la matrice d'electrodes au moyen de la molette 
d'ajustement selon z de l'appareil stereotaxique servant a localiser VI. A cette fin, le connecteur 
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une penetration adequate des electrodes, comme en temoigne la photographie d'une 
section du cerveau au site d'implantation des electrodes, presentee a la figure 6.13. 
Figure 6.13: Compression du cortex tel que constate apres implantation prolongee 
d'une matrice d'electrodes par la methode manuelle. 
Un dispositif pneumatique a alors ete fabrique afin de proceder a une insertion 
rapide et controlee des micro-electrodes. L'efficacite et les avantages au niveau de la 
minimisation des impacts physiologiques de ce type de procedure d'implantation a 
ete demontree par le passe [12] [80] [146]. Le mecanisme est illustre a la figure 6.14a 
et permet de provoquer un deplacement rapide et d'amplitude controlee pour une 
insertion complete et securitaire des electrodes. Les photographies de la figure 6.14 
demontrent clairement l'insertion complete des electrodes lors de l'utilisation de ce 
dispositif. 
Au moment d'ecrire ces lignes, des matrices d'electrodes electriquement fonction-
nelles sont en cours de developpement, mais non disponibles. Consequemment, les 
experiences comportementales decrites a la section 6.1 restent done a etre conduites 
afin de permettre une validation complete in-vivo du systeme de stimulation. 
etait pourvu d'un cylindre fixe au verso du substrat flexible, dans le meme axe vertical que la matrice 
de micro-electrodes (non illustre a la figure 6.9). 
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Figure 6.14: Dispositif d'insertion pneumatique. (a) Concept et matrice (b) avant et 
(c) apres insertion corticale a l'aide dudit dispositif. 
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CONCLUSION 
Le travail relatif a cette these a porte principalement sur la conception d'un 
systeme destine a la restauration de la vue chez les victimes de cecite totale par 
la microstimulation du cortex visuel. Un tel systeme doit permettre un haut taux de 
stimulation (T) sur un millier d'electrodes, consommer un minimum de puissance (P) 
et sa securite d'utilisation a long terme (S) ne peut etre compromise d'aucune fagon. 
Aussi, considerant l'etat actuel des recherches neurophysiologiques, il est preferable 
qu'il offre une flexibilite d'utilisation elevee (F). 
Un recensement exhaustif des solutions presentees dans la litterature a permis de 
constater que les systemes d'aujourd'hui presentent invariablement une ou plusieurs 
lacunes importantes sur l'un ou l'autre de ces points. Les considerations, interactions 
et compromis relatifs a chacune des contraintes ont ete releves concernant chacun des 
elements determinant les performances et caracteristiques globales des systemes de sti-
mulation. De ces analyses, un stimulateur a ete propose en elaborant methodiquement 
tous ses composants, internes et externes, de maniere a ce que le systeme presente 
des caracteristiques favorables sur chacun des points presentes plus haut. En termes 
concrets : 
- l'approche modulaire choisie permet la repartition des sites de stimulation sur 
une grande surface corticale (F) et une bonne efncacite de puissance grace au 
positionnement optimal des antennes (P) ; 
- le DAC compact (P et T, grace au parallelisme) en mode courant offre un bon 
appariement de ses sorties positives et negatives (S); 
- l'approche utilisant une matrice de commutation offre differents modes de sti-
mulation (F) et permet un diagnostic a chacune des electrodes (S); 
- les conditions de l'implant (tension, courant, parametres volatils) peuvent etre 
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observees post-implantation (S); 
- la tension d'alimentation peut etre mesuree (S) a tout moment, et permet... 
- ... la modulation de la puissance transmise, permettant ainsi de tendre vers une 
efficacite optimale (P); 
- le fait que le controle de la puissance utilise une approche predictive evite les 
risques de sous-tension de l'alimentation pouvant resulter des augmentations 
subites de la charge de l'implant (S); 
- la combinaison d'un debit de donnees eleve et de la compaction des donnees per-
met un taux de stimulation respectant les specifications issues des experiences 
physiologiques (T); 
- le protocole configurable permet la modulation de l'intensite des phosphenes 
par n'importe quel parametre de stimulation (F); 
- la combinaison du modulateur au debit programmable et du protocole configu-
rable permet un BER faible (S) et une horloge a frequence minimale (P); 
- la modulation de l'intensite des phosphenes au moyen des parametres temporels 
(F) peut reduire la puissance consommee (P) et est rendue possible, en temps 
reel (T), grace a la file de priorite qui permet... 
- ... 1'implementation d'un controleur externe dont le comportement est defini 
par logiciel, rendant aisees ses evolutions futures (F); 
Ces elements, propositions entierement nouvelles ou implementations originales 
de concepts existants, forment un ensemble qui constitue, a notre connaissance, le 
premier systeme complet pouvant fonctionner en temps reel et repondant aux exi-
gences determinees par les experiences physiologiques pertinentes. Les concepts et 
circuits presentes ont ete implemented concretement et leurs performances confirment 
les enonces ci-haut : la stimulation peut etre effectuee a un taux atteignant 500k im-
pulsions par seconde avec un taux d'erreurs de transmission de donnees inferieur a 
10~6; la puissance totale consommee par l'implant peut etre inferieure a 50 mW; 
tous les parametres de stimulation peuvent etre controles en temps reel; la puissance 
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transmise peut etre controlee dynamiquement de maniere a tendre vers un niveau 
minimal et il a ete verifie que l'incertitude introduite par le mecanisme de controle 
resulte en une erreur strictement positive, evitant ainsi toute possibilite de sous-
tension systematique au niveau de l'implant. II a ete evalue qu'une prothese complete 
destinee a l'liumain est realiste sur la base du systeme propose. Le travail relatif a 
cette these represente done une contribution importante dans les efforts visant a la 
realisation d'une prothese visuelle electronique destinee aux aveugles. 
Une version experimental derivee du module de stimulation et destinee a des 
experiences in-vivo comportementales originales a egalement ete realisee. Au mo-
ment d'ecrire ces lignes, des matrices d'electrodes appropriees manquent toujours 
au dispositif, empechant alors d'obtenir des resultats fonctionnels in-vivo concrets. 
Neanmoins, les travaux completes ont permis d'elaborer et/ou de verifier : 
- le fonctionnement d'un stimulateur portatif multi-canaux; 
- le fonctionnement d'un logiciel de controle pour ledit stimulateur; 
- une procedure d'assemblage adequate pour une interface chronique de stimula-
tion intra-corticale chez le rat; 
- une procedure chirurgicale permettant de reutiliser les elements du stimulateur. 
Ceci ouvre toute grande la porte a des experiences apportant des resultats concrets 
dans un avenir rapproche et qui pourront vraisemblablement evoluer lentement mais 
surement vers des experimentations complexes chez le singe et a un dispositif im-
plantable aux caracteristiques physiques et aux performances adequates pour son 
implantation dans le cortex visuel primaire de l'humain. 
Ameliorations a apporter a court terme 
Bien evidemment, la premiere generation de tout systeme ne peut etre opti-
male et est sujette a de nombreuses ameliorations significatives. En premier lieu, 
quelques modifications relativement triviales mais importantes devraient etre ap-
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portees afin de corriger certains aspects qui ont ete negliges dans cette premiere 
version, nommement : 
- la possibilite de pre-determiner les parametres constants par site plutot que par 
MS comme le requiert le stimulateur actuel; 
- l'utilisation d'adresses determinees materiellement pour chaque MS (possible-
ment fixees par laser) permettant l'utilisation de lignes uniques et partagees de 
donnee et d'horloge, reduisant significativement les inteconnexions entre mo-
dules et simplifiant la fabrication du substrat; 
- l'utilisation de plots de sorties selectionnes en fonction de la frequence 
d'operation, moins energivores que les plots de sorties generiques utilises ac-
tuellement; 
- une disposition des plots de commandes soigneusement choisie de maniere a 
faciliter la fabrication du substrat et a en minimiser les dimensions (eviter le 
recours aux vias); 
- le support d'une remise a zero en deux etapes, la premiere executant un soft reset 
permettant de resynchroniser les sequences de communication sans remettre les 
parametres a leurs valeurs par defaut. 
Aussi, un certain nombre de modifications sont necessaires au respect de toutes les 
contraintes relatives a un implant reglementaire destine a l'humain, tel qu'introduit 
a la section 4.5.1. A notre avis, des travaux devraient etre entrepris en priorite afin 
d'integrer rapidement les elements suivants : 
- un redresseur actif permettant d'eliminer les diodes, a l'entree du circuit de 
recuperation d'energie, qui consomment une part non negligeable de la puissance 
totale de l'implant en consequence de la chute de tension qu'elles imposent entre 
leurs bornes; 
- des regulateurs a commutation offrant une efficacite largement superieure aux 
regulateurs lineaires utilises presentement; 
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- un mecanisme de gestion d'energie permettant de reduire a une quantite 
negligeable la consommation des DAC entre leurs periodes d'activite; 
- des circuits numerique optimises sur le point de leur efficacite energetique. 
Rappelons que des travaux sur ces deux premiers aspects ont ete finalises ou sont 
en cours par des membres de l'equipe Polystim [74] [82]. II est ainsi permis de croire 
que leur integration au systeme global soit imminente. II est pertinent de rappeler 
ici au lecteur que ceci est rendu possible grace a l'approche modulaire adoptee dans 
le cadre de cette these. En effet, refficacite d'un convertisseur DC-DC a commuta-
tion beneficie significativement de l'utilisation de condensateurs discrets, relativement 
volumineux. 
Le troisieme points ouvrirait la voie a un plus grand parallelisme. En effet, une 
approche « un DAC, un site », plutot qu'« un DAC, un canal » permettrait notam-
ment une flexibilite accrue. Un circuit de balancement systematique des charges serait 
aussi envisageable, mais cette augmentation de la complexite ne sera envisageable que 
suite a des efforts de gestion de la puissance plus pousses. 
Aussi, il serait indubitablement avantageux d'utiliser une modulation de phase 
(PSK, FSK) au niveau du lien descendant de donnees pour sa sensibilite moindre 
aux perturbations ambiantes et pour la relative insensibilite, face aux donnees, de 
sa puissance transmise. Le lien ASK actuel necessite, pour cette derniere raison, une 
marge de securite sur la puissance transmise qu'il serait hautement benefique de 
reduire. 
Au niveau des caracteristiques physiques du dispositif, nous croyons qu'il vau-
drait mieux, pour les versions futures, imprimer des connexions a meme la base des 
matrices d'electrodes, permettant ainsi de se debarrasser de la contrainte qui fait en 
sorte que les plots de sortie dedies aux electrodes aient la meme disposition que les 
electrodes elles-memes. Ceci aurait les avantages de faciliter l'assemblage des MS et 
de reduire leur taille par une matrice de commutations aux dimensions minimales. 
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Ainsi, la compression sur le cortex serait d'avantage reduite et les sites de stimula-
tion pourraient etre plus densement et egalement distribues. Cette recommandation 
a d'ailleurs deja ete formulee et, en consequence, un procede de fabrication de ma-
trices permettant cette disposition est en cours d'elaboration. Alternativement, une 
disposition des plots sans anneau d'aliment at ion tel que propose dans [172], pourrait 
etre envisagee. 
Quant au stimulateur dedie aux phases experimentales in-vivo, la premiere modi-
fication a lui apporter est de multiplier le nombre de MS qu'il integre. Ceci est vrai-
semblablement une etape incontournable avant de, tel que prevu, passer a des tests 
plus elabores sur des primates. Mentionnons toutefois que le systeme de controle est 
deja congu de maniere a supporter une pluralite de MS. Consequemment, cette etape 
ne requiert fondamentalement que la refonte du circuit imprime du stimulateur. 
Travaux a entreprendre a moyen terme 
Nous sommes d'avis qu'une separation complete de la transmission de l'energie 
et des donnees est la voie de l'avenir pour les implants requerant un haut debit. 
Avec des techniques comme celle proposee dans [58], il semble que la limite ait ete 
atteinte quant au debit de donnees binaires pouvant transiter par la modulation 
de la porteuse d'energie. Afin d'atteindre un niveau significativement superieur en 
termes de flexibilite et de fonctionnalite, sans que l'absorption d'energie ne presente 
un probleme demesure, il semble que l'ajout d'un canal distinct, propose dans [194] 
et explore recemment dans [7], soit preferable a la solution actuelle. Un canal optique 
serai egalement a investiguer serieusement. 
Au niveau du controle de la puissance transmise, la combinaison des approches 
predictive et d'asservissement devrait egalement etre exploree afin de rendre leur 
application plus universelle — pour des systemes ou le coefficient de couplage ne peut 
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etre considere constant (p. ex : l'implant retinien). L'impact de l'approximation de la 
charge necessaire a l'approche predictive sur la stabilite de la boucle de retroaction 
devra alors etre diligemment etudie. 
Evidemment, tel que mentionne precedemment, la faible consommation de l'im-
plant passe par une tension de l'etage de sortie reduite. Le facteur limitant a ce niveau 
etantsans contredit l'efficacite et les caracteristiques electriques des electrodes, aucun 
effort ne devrait etre neglige dans leur optimisation. L'utilisation de technologies fai-
sant appel a des nano-structures organiques pour le recouvrement des pointes semble 
aujourd'hui la voie la plus prometteuse a ce niveau. 
Quant au traitement d'images effectue par le module externe, nous croyons qu'une 
approche « par images » est a preconiser, mais qu'un traitement agressif de simplifi-
cation de l'information doit etre effectue. Une segmentation des objets identifies et, 
idealement, la combinaison de sources de donnees variees (images du spectre visible, 
evaluation de la distance des objets) devraient etre considered pour ameliorer la perti-
nence des images generees en fonction du contexte dans lequel se trouve l'utilisateur. 
Finalement, afin de relaxer les contraintes sur l'ensemble des performances du 
systeme, une utilisation de deux ou plusieurs implants appliques sur les deux 
hemispheres serait a considerer. Dans ce cas, toutefois, l'interference entre chacun des 
canaux de communication devra etre evalue et des mecanismes prevus en consequence 
seront vraisemblablement requis. 
Remarques finales 
Un systeme concret ainsi que les principales ameliorations a y apporter ont ete 
presentes dans cette these et constitueront sans doute la base de travaux futurs a 
court et moyen terme visant a rendre une vision fonctionnelle aux aveugles par la 
stimulation electrique du cortex visuel. Cependant, il est clair que Fatteinte des ob-
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jectifs traites dans cette these ne constitue pas une fin en soi, mais seulement le point 
de depart de travaux multidisciplinaires d'envergure. A long terme, le systeme devra 
etre adapte en fonction des resultats d'experiences psychophysiologiques futures et 
l'information transmise devra etre optimisee afin de maximiser l'utilite d'une prothese 
visuelle electronique dans le contexte d'une utilisation reelle. Mais, de plus, des efforts 
significatifs devront vraisemblablement viser ce qui distingue les implants corticaux 
de ceux appliques a la retine et au nerf optique : l'existence d'une interaction entre 
les signaux visuels afferents et les differentes zones du SNC. Ces travaux sont tou-
tefois extremement ambitieux et necessitent des reponses encore inexistantes a des 
questions complexes. Principalement : 
- comment reduire, controler ou compenser l'effet des mouvements du sujet sur la 
position des phosphenes dans le champ visuel ? Une detection des mouvements 
oculaires et de la tete pour une compensation appliquee aux donnees visuelles 
serait-elle necessaire et/ou suffisante? Une operation chirurgicale specifique 
pourrait/devrait-elle faire partie de la solution ? 
- comment adapter les stimulations en fonction des nombreuses retroactions 
deja presentes dans VI ? L'utilisation de dispositifs permettant l'observation 
et/ou l'enregistrement de signaux neuronaux pourrait-elle etre utilisee favora-
blement ? Cette fonctionnalite devrait-elle etre offerte par l'implant ou les si-
gnaux devraient-ils etre acquis ailleurs sur le chemin de l'information visuelle ? 
L'etat de la recherche actuelle a bien progresse et permet d'etre optimiste, mais, 
a n'en point douter, d'imposants defis restent a relever. 
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A N N E X E A 
FlCHE TECHNIQUE DE L'lMPLANT 
Cette annexe presente les donnees techniques dont la connaissance est essentielle 
afin d'utiliser l'implant. 
A. l Module de stimulation 
A.1.1 Broches d'entrees/sorties 
Les broches d'entrees/sorties sont definies au tableau A.l en fonction de leur 
disposition presentee a la figure A.l. 
Figure A.l: Identification des broches du MS. 
Tableau A. l : Descripti 





































































































































































































































A/N Analogique / Numerique 
E/S Entree / Sortie 
P/N Logique positive (courant entrant) 
Note Voir la fin du tableau 
n des entrees/sorties du MS 
Fonction 
Alim. numerique 1,8 - 1,8V 
Alim. numerique 1,8 - GND 
Alim. numerique 3,3 - 3,3V 
Alim. numerique 3,3 - GND 
Alim. isolation - GND 
Alim. isolation - 3,3V 
Test - Generation d'erreur de RAM 
Test - Mode « scan chain » 
Test - Entree du « scan chain » 
Alim. « ring » - 3,3V 
Alim. « ring » - GND 
Test P t - Trame detectee en entree 
Test P t - Horloge de stimulation 
Test P t - Elec. 33 connectee au DAC 
Test P t - Elec. 33 connectee a la REF 
Test P t - Elec. 33 connectee a VSS 
Test P t - Elec. 33 connectee a VDD 
Alim. analogique 3,3 - 3,3V 
Alim. analogique 3,3 - GND 
Test P t - Sortie level shifter (? signal) 
Tension de reference - 1,65 V nom, 
Tension analogique de monitorat 
Courant de polarisation du buffer de monit, 
Test P t - Tension de polarisation 
Test P t - Courant de polarization 
Polarisation si defectuosite du bandgap 
Idem broche 31 
Idem broche 26 
Idem broche 20 
Idem broche 19 
Alim. analogique 1,8 - GND 





Amplitude du courant de test (LSB) 
Amplitude du courant de test 
/ Logique negative (courant sortant) 
Tableau A.l (suite de la page precedente) 




















































































Amplitude du courant de test 
Amplitude du courant de test 
Amplitude du courant de test (MSB) 
Plage du courant de test (MSB = LSB) 
Active le courant de test 
Alim. « ring » - GND 
Alim. « ring » - 3,3V 
Amplitude du canal 0 (MSB) 
Activation du canal 0 
Sens du courant du canal 0 
Sortie du courant de tests 
Alim. analogique 3,3 - 3,3V 
Alim. analogique 3,3 - GND 
Alim. numerique 1,8 - GND 
Alim. numerique 1,8 - 1,8V 
Alim. du circuit de test - GND 
Alim. du circuit de test - 3,3V 
Sens du courant de test 
Test Pt - Mot de comm, valide 
Test Pt - Remis A Zero Generale 
Alim. numerique 1,8 - GND 
Alim. numerique 1,8 - 1,8V 
Erreur dans la RAM ACS 
Erreur dans les registres de configuration 
Donnees serielles (front montant d'HORL) 
Reset 
Horloge 
Alim. numerique 1,8 - GND 
Alim. numerique 1,8 - 1,8V 
Activation des signaux d'erreur 
A/N Analogique / Numerique 
E/S Entree / Sortie 
P/N Logique positive (courant entrant) / Logique negative (courant sortant) 
Note 1 Necessaire en tout temps 
Note 2 Pour fins de tests/monitoring, peut rester flottant 
Note 3 Pour fins de tests, peut rester flottant a condition que VDDA3x/VSSA3x soient 
aussi flottants. 
Note 4 En cas de defectuosite du circuit de polarisation 
Note 5 Permet de modifier la polarisation du suiveur (Vmon). 
183 
A. 1.2 Protocole de communication 
Le protocole du MS differe sensiblement de celui du MI presente au chapitre 4. II 
est base sur celui presente dans [147] en ce sens qu'il utilise les memes trames de 31 
bits incluant un encodage de Hamming, plus un bit de depart (0) et requiert un bit 
d'arret (1). Toutefois, dans le champ de donnees, deux bits de mode sont inclus (en 
prevision de modes de diagnostic et de gestion d'energie non implemented sur cette 
version), mais seul le LSB est significatif, l'autre etant fixe a 0. Par consequent, a 
l'exception de l'insertion d'un 0 a la deuxieme position, les mots de commandes de 
stimulation sont identiques a ceux de Roy. Les mots de configuration et leurs registres 
associes sont par contre differents et sont presentes ici. 
A. 1.3 Registres de configuration 
Les registres de configuration sont illustres a la figure A.2 et leur signification est 
detaillee au tableau A.2. 
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Figure A.2: Identification des (a) registres de configuration du MS et (b) de ses 
champs. 
Tableau A.2: Registres de configurations du MS 






















































Nombre de MSP a envoyer de maniere continue. 
Fanion de stimulation simultanee. Indique la fonction-
nalite de stimulation simultanee est utilisee (1) ou non 
(0). 
Fanion d'amplitude. Indique si le parametre ampli-
tude est commun (0) ou specifique (1). 
Nombre de bits utilises pour specifier l'amplitude (1 
a 5). 
Fanion duree de phase. Indique si le parametre de 
duree de phase est commun (0) ou specifique (1). 
Nombre de bits utilises pour specifier la duree de 
phase (1 a 8). 
Fanion duree d'interphase. Indique si le parametre 
d'interphase est commun (0) ou specifique (1). 
Nombre de bits utilises pour specifier la duree d'in-
terphase (1 a 8). 
Fanion d'adressage des canaux et sites. L'adressage 
est predetermine (0) ou specifique (1). 
Valeur de la plage d'amplitude (commune a tous les 
canaux). 
Valeur de la duree de phase commune. 
Valeur de la duree d'interphase commune. 
Valeur de l'amplitude commune. 
Base de temps pour l'horloge de stimulation. 
Index du site (0 a 3) a etre enregistre dans la RAM. 
Index du canal (0 a 3) a etre enregistre dans la RAM. 
Sens du courant du CNA par defaut pour chaque site. 
Le CNA agit comme un puit (0) ou comme une source 
Fanion qui indique si le changement de signe est 
realise par Pechange des configurations d'interrup-
teurs (0), ou par le sens du courant du CAN (1). 
Le tableau se poursuit a la page suivante... 
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Tableau A.2 (suite de la page precedente) 



















Fanion qui indique si les stimulations sont monopo-
laires (0) ou bipolaires (1). 
Fanion qui indique si les electrodes au repos sont flot-
tantes (0) ou a la masse (1). 
Fanion qui indique si le monitorat est actif (1) ou 
inactif (0). 
Index du canal sous examen. 
Index du site sous examen. 
Indices des canaux a liberer lors d'une stimulation 
simultanee. 
Commande qui initialise et demarre l'horloge de sti-
mulation. 
Commande qui initialise l'adresse de la RAM ACS. 
A.2 Module d'interface 
Le MI utilise le CC pour lequel les specifications techniques se retrouvent en 
annexe de [53]. La comprehension de ce document est d'ailleurs essentielle a la 
comprehension du controleur decrit ici. Cependant, il est a noter que le protocole 
differe sensiblement de ce que propose Gervais et permet des longueurs de sequences 
descendantes arbitraires et variables (debut et fin possibles a tout instant plutot que 
nombres fixes de commandes par sequence). Ainsi, seules les fonctions de detection 
d'erreur et de synchronisation sont effectuees de fagon autonome par le CC. La confi-
guration, les sequences (via commandes ContUp et ContDn), etc. sont gerees par le 
controleur principal, decrit dans les sections suivantes. A noter que le CC est toujours 
controle via son port MPort (pour commandes et parametres). 
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A.2.1 Protocole de communication 
Le protocole du MI est decrit a la section 4.3.1. Rappelons que, selon la valeur du 
champ IDM, il existe trois actions possibles tel qu'indique au tableau suivant : 
Tableau A.3: Types de mots de commandes 
IDM Action 
000000 Execule la commande destinee au MI 
000001 
a Envoi transparent vers MS dont identificateur est IDM 
111110 
111111 Envoi transparent vers tous les MS 
Lors de l'expansion des commandes regues (generation des commandes appropriees 
au MS, incluant start bit, hamming, etc.), a l'interne, quatre commandes peuvent etre 
generees en parallele. Les commandes au MI doivent done posseder au minimum 8 
bits. 
A.2.2 Commandes supportees par le MI 
Les commandes destinees au MI ont le format suivant : 
31 26 20 16 8 0 
IDM Reserve Cmd Adresse Valeur 
Les tableaux A.4 et A.5 defmissent les commandes supportees. 










Enregistre parametre dans un registre approprie 
Retourne un (des) parametre(s) via le lien montant 
Demarrage du diagnostic de tension/courant 
Enregistre un parametre du CC 
Test du lien montant via le CC 
Change la direction des donnees Dn—>Up 
Change la direction des donnees Up—>Dn 
Applique les nouveaux parametres de communication 





















Le premier parametre 
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A.2 .3 Registres de configuration 
Tableau A.6: Definition des registres de controle du MI 
Registre Adresse Type Bit(s) Description 
ErrStatusLSB 00000 R 7-0 





DnUpDelayLSB 00100 R/W 7-0 

































SmErrMSB 01100 R 7-0 
Nombre de mots consecutifs regus sans er-
reur dans la derniere sequence (LSByte). 
Nombre de mots consecutifs regus sans er-
reur dans la derniere sequence (MSByte). 
Ovf — (1) si le nombre de mots regus est 
plus grand que ce que support le registre 
CRCErr — (1) si erreur de communica-
tion dans la derniere sequence 
SmError — (1) si erreur de cfg sur un MS 
Under VoltErr — (1) si sous-tension 
detectee 
Delai entre la fin d'une sequence descen-
dante et le debut d'une sequence ascen-
dante (LSByte) 
Delai entre la fin d'une sequence descen-
dante et le debut d'une sequence ascen-
dante (MSByte) 
Parametres 
Reference de retour 
Canal de mesure 
Delai avant l'echantillonnage 
Periode d'echantillonnage 
Nombre d'echantillons 
MS actifs (LSB - • IDM=1) 
MS actifs 
Erreurs de configuration sur les MS (LSB 
- • IDM=1) 
Erreurs de configuration sur les MS 
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A.2.4 Materiel 
Les elements relatifs a la communication et au recouvrement d'energie utilises 
font partie du systeme implemente par Gervais et detailles dans [53]. Le code VHDL 
du controleur a ete porte sur differentes plate-formes. Les tests presentes dans cette 
these utilisent la carte de prototypage XC2-XL de Digilent inc. 
Les fichiers requis ainsi que leur ordre de compilation sont presentes au ta-
bleau A. 7. 















Definition des constantes 
Detection des mots en entree 
Detection des sequences en entree 
Parallelisation 
Registres de configurations 
Controle de sequence de configuration initiale 
Gestion du port de communication avec le CC 
Encodage hamming pour MS 
Gestion des mots de commandes des MS 
Gestion des donnees ascendantes 
Controle du ADC 
Controle principal et decodage des commandes 
Fichier top level 
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A N N E X E B 
FlCHE TECHNIQUE DU CONTROLEUR EXTERNE 
B. l Micro-logiciel embarque 
B . l . l Vue d'ensemble 
Le programme du systeme embarque est constitue des classes et des objets illustres 
dans la figure B.l). Vu la lenteur du lien seriel, celui-ci n'est utilise que pour la 
configuration du systeme et pour demarrer/arreter le mode de stimulation continu. 
Dans ce dernier mode, le not de donnees vient d'une source autre, vraisemblablement 






i r- r 
















I IVI. I I I I 
SM:sm 
SM:sm 
RFL ip core 
Figure B.l: Architecture du micro-logiciel embarque 
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B.1.2 Composants du micro-logiciel 
- MbCore : l'application en tant que tel. Contient tous les objets. 
- main : la routine qui gere les interactions/flux de donnees entre les differents 
objets de MbCore. 
- ser : objet de la classe SerialModule dont les taches sont reliees a la com-
munication avec le PC (interface usager). Les routines d'interruptions relatives 
au module uart du OPB du MicroBlaze sont gerees par des methodes de cet 
objet. Possede un buffer de commandes, chacune constitute d'un champ ins-
truction et d'un champ arguments. Une commande existe seulement lorsqu'elle 
est completement formee (apres la reception d'un nombre de bytes egal a la 
valeur du premier byte de la serie). La formation des arguments depend de 
la commande elle-meme et depend du fichier SerialDef in i t ions . Ce meme 
fichier de definitions est utilise sur le PC. 
- cm : objet de la classe CommModule qui gere toutes les communications avec le 
hardware dedie a la trasmission RF vers/de l'implant. En plus des communi-
cations elles-memes, cet objet gere differentes actions, telles que les sequences 
pour la mise en marche, le reset, etc.. . 
- rfi : objet de la classe RFLinkDriver qui fournit methodes de bas niveau pour 
Faeces au hardware 
- t m : objet de la classe TimingModule qui gere la synchronisation des envois 
en fonction des parametres de frequences d'impulsions et de frames. Les inter-
ruptions du module opb-timer du MicroBlaze sont gerees par ce module. Le 
module possede des buffers de commandes. On peut charger les commandes a 
envoyer a n'importe quel rythme, le module gere le moment ou elles doivent 
etre transferees via lien RF. 
- im : objet de la classe IntModule qui est le pendant logiciel du module d'inter-
face materiel. C'est par lui que se font toutes les operations qui se rapportent 
aux differents modules de stimulation. Toutefois, il n'y a qu'un seul objet SM, 
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qui offre les methodes necessaires aux modules de stimulation. Chaque module 
de stimulation est represents par son « set de parametres » qui lui est unique. 
La table des prametres des instances materielles de modules de stimulations 
appartient au module d'interface. 
- sm : objet de la classe StimModule qui offre les methodes pour controler un 
module de stimulation. 
- pb : objet de la classe PxlBuf f er qui sert d'interface avec la source des donnees 
en continu. 
- sg : objet de la classe SCWGen servant a generer les commandes de stimulations. 
B.1.3 Correspondance entre les parametres internes et externes 
II est important que les parametres stockes localement soient coherents avec 
ceux de l'implant en tout temps. Pour cette raison, chaque methode permettant de 
modifier l'etat des parametres localement (setConfig(. . .)) possede un equivalent 
makeConfig(. . . ) . Cette derniere methode genere un mot de commande respectant 
les parametres courants et pouvant etre envoyee a l'implant. Les parametres locaux 
ne devraient etre modifies que si l'envoi du parametre est confirme. La figure B.2 
presente un exemple oii le FSS du MS=2 est mis a 1. 
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if (im.makeWrCfgC cw, / / Variable de destination du mot de commande 
2, / / SmID 
(StimModule::Param) StimModule::FSS, / / Parametre 
1)) then / /Valeur du FSS 




e lse Message d'erreur d'envoi 
e lse Message d'erreur de configuration 
Figure B.2: Procedure correcte de modification d'un parametre localement (externe) 
et sur l'implant. 





























Attente, en msec 
Execution en rafale des commandes contenues 
dans un fichier (# commente une ligne) 
Mise en marche de l'implant, incluant intiali-
sation de l'implant 
Mise au repos de l'implant 
Change la direction du lien de communication 
D n ^ U p 
Change la direction du lien de communication 
U p ^ D n 
Commande une impulsion de stimulation 
(params : SmID, Can, Site, A, Tphase, 
^-int phase) 
Demarre la stimulation continue, ou les 
donnees acquises par acquisition d'images 
sont transferees vers l'implant. 
Arrete la stimulation continue. 
Demarre l'horloge d'un MS. 
Arrete l'horloge d'un MS 
Transmet le code de demarrage d'un MS 
Transmet le code d'arret d'un MS 
Transmet le code de synchronisation de l'hor-
loge de stimulation d'un MS 




Specifie la relation entre une coordonnee (x, y) 





Specifie la relation entre une intensite lumi-
neuse (mag) et des parametres de stimulation 











Specifie le data rate du lien descendant 
Specifie le duty cycle du lien descendant 
Specifie le data rate du lien ascendant 
Specifie le delai Up—>Dn 
Specifie le delai Dn—>Up 
Le tableau se poursuit a la page suivante... 



















8, 12, 16 
.32 




Specifie la largeur des mots descendants 
Specifie la largeur du code CRC descendant 
Specifife la largeur des mots ascendants 
Specifie la largeur du code CRC ascendant 
Mise en application des parametres de com-
munication 
Test du lien montant 
Charge les options analogiques du MI 
Specifie le delai de conversion 
Specifie la periode entre les conversions 
Specifie le nombre d'echantillons 
sm lcmsp 0..nbSM;1..16 Specifie le parametre LCMSP pour un MS 
fss CLnbSM 0..1 Specifie le parametre FSS pour un MS 
fa 0..nbSM 0..1 Specifie le parametre FA pour un MS 
nba O.mbSM 1..5 Specifie le parametre NBA pour un MS 
fdp 0..nbSM 0..1 Specifie le parametre FDP pour un MS 
nbdp 0..nbSM 1..8 Specifie le parametre NBDP pour un MS 
fdi 0..nbSM 0..1 Specifie le parametre FDI pour un MS 
nbdi 0..nbSM 1..8 Specifie le parametre NBDI pour un MS 
fcs CLnbSM 0..1 Specifie le parametre FCS pour un MS 
ampr O.-nbSM: 
17,35,70,140 
Specifie le parametre AMPR pour un MS 
dpc 0..nbSM; 
0..28-1 
Specifie le parametre DPC pour un MS 
die 0..nbSM: 
0..28-1 
Specifie le parametre DIC pour un MS 
ampvc 0..nbSM: 
0..25-1 
Specifie le parametre AMPVC pour un MS 
bths 0..nbSM: 
0..28-1 
Specifie le parametre BTHS pour un MS 
msgn 0,1 Specifie le parametre MSGN pour un MS 
mpol 0,1 Specifie le parametre MPOL pour un MS 
mrep 0,1 Specifie le parametre MREP pour un MS 
mon 0..nbSM; 
on, off 
Specifie le parametre MONON pour un MS 
0..nbSM;0..3 Specifie le parametre MONCAN pour un MS 
monsite 0..nbSM;0..3 Specifie le parametre MONSITE pour un MS 
pol 0..nbSM; Specifie le sens de la premiere impulsion pour 
0..3 ;0..3 ; a,c un site d'un MS 
moncan 
Le tableau se poursuit a la page suivante... 
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Cmd Arguments Parametres Description 
rfl hold Fait en sorte que les prochaines commandes 
seront accumulees jusqu'a une commande 
re lease . Permet l'execution de plusieurs 
commandes concatenees, sans delai associe a 
la transmission UART 
release Declenche l'execution des commandes accu-
mulees depuis la derniere commande hold. 
wait 0..255 Attente, en //sec. La commande r f l wait 
peut etre inseree entre un r f l hold et un 
r f l re lease , par opposition a la commande 










Demarre remission de la porteuse 
Cesse remission de la porteuse 
Envoie un mot selon le protocole courant sans 
encodage CRC (mot brut de dww bits) 
Envoie un mot selon le protocole courant avec 
encodage CRC 
cmd 0..(23^ — 1) Envoie un mot de commande au module RFL 
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ANNEXE C 
F l C H E TECHNIQUE DU STIMULATEUR in-VWO 
C.l Chronometrage 
Pour expliquer la logique de chronometrage du stimulateur, limitons-nous pour 
commencer a la situation suivante : 
- chacun des 16 sites est active par l'envoi d'un MCS; 
- chaque envoi d'un MCS se fait a intervalle T; 
- la frequence de stimulation de chaque site est par consquent ^ ; 
- la duree d'un train de stimulation est definie par le nombre d'impulsions s qu'il 
implique pour chaque site, Ntrain x 16T; 
- la duree d'intertrain est determined selon T (soit Ninttrain x T). 
Selon ces parametres, la stimulation peut etre effectuee de fagon autonome en 
continu et selon la base de temps T. L'activation individuelle des sites se fait par 
l'envoi d'un « masque » de deux octets ou chaque bit represente l'activation ou non 
du site auquel il est associe. La figure C.l presente un exemple ou 3 sites sont actives 
selon ce mecanisme. 
Dans le cas du stimulateur, cependant, chaque envoi peut en fait etre un « paquet » 
d'instructions et le nombre de paquets que comporte un « cycle » peut etre arbitraire-
ment choisi (< 16). Par exemple, des cycles de 4 paquets de 4 MCS permettraient de 
toujours stimuler jusqu'a 4 sites simultanement plutot que sequentiellement. Dans ce 
cas, seuls les 4 bits les moins significatifs du masque ont une signification. Alternati-
vement, afin de toujours monitorer le site actif, un cycle pourrait etre compose de 16 
paquets de 2 commandes chacuns, soit une commande de diagnostic sur le prochain 
site active suivie de la commande d'activation en question. 
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TTrain=NTrainl6xT 
1 (/Pulse ~ 
T 
< • 
Base de temps " J 











•* bit Train 
t t 
- N T 
1 ' int Train -* 




Site 1 -"u "u "IT 
- ^ ^ "IT ff§
 Site2 
g Sites 3-15. 
Site 16. % "IT 
Figure C.l: Illustration du processus de chronometrage des impulsions 
Les parametres utilises dans les faits sont dermis dans le tableau C.l. 
Tableau C.l: Variables definissant les parametres de chronometrage du stimulateur 
in-vivo 
Parametre Description 
PcktPeriod Delai entre chaque paquet (T selon figure C.l) 
NbWrdPerPckt Nombre de commandes par paquet 
NbPcktPerCycle Nombre de paquet par cycle 
NbCyclePerTrain Nombre de cycles par train (nombre d'impulsions par train 
pour un site donne) 
IntTrainDuration Duree d'intertrain (base de temps : PcktPeriod) 
199 
C.2 Allocation de la memoire interne 
Les commandes sont stockees de fagon contigue dans une plage de RAM specifiee 
par l'utilisateur. La RAM peut contenir differentes plages de listes de commandes 
et le changement d'un protocole de stimulation a un autre peut se faire alors pas la 
simple modification de l'adresse de la premiere instruction de la liste. Plusieurs listes 
peuvent etre stockees en memoire non-volatile de sorte que l'initialisation pour une 
seance de tests peut se resumer a copier un bloc de EEPROM a la RAM a l'endroit 
convenu. La table d'allocation de memoire est presentee au tableau C.2. 
Tableau C.2: Allocation de la memoire interne du stimulateur 
Adresse de base Fonction 
0x0000 Reserve (registres internes et ports du processeur) 
0x0060 Parametres de chronometrage des trains de stimulation 
(c.f. Tableau C.l) 
0x0080 Parametres (internes) de monitoring. Initialises et utilises 
par le logiciel sans intervention de l'utilisateur 
0x0100 Liste des instructions de simulations 
0x0200 Resultats de monitoring 
0x0400 Reserve (pile) 
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C.3 Jeu d'instructions 
Les instructions supportees par le stimulateur sont decrites au tableau C.3 et 
detaillees au tableau C.4. 
Tableau C.3: Description des instructions supportees par le stimulateur 
Instruction Description 
ContStim Demarre/arrete le mode de stimulation 
DirectStim Envoie un directement brut au module de stimulation 
ChgPot Modifie le ratio du potentiometre de la reference de 
l'electrode de retour 
PgmEEProm Programme un bloc de memoire non-volatile (16 octets) 
CpyEEProm2RAM Copie un bloc de la memoire non-volatile a la memoire 
volatile (16 octets) 
RdRAM Retourne le contenu d'un bloc de memoire volatile 
Tableau C.4: Detail des instructions supportees par le stimulateur 





















OxFO (fixe & obligatoire) 
Mot a transmettre 
AV (x 3,3V / 32) 
Adresse du premier octet 
Contenu a enregistrer 
Aresse du premier octet source 
Adresse du premier octet destination 
Adresse du premier octet 
:Tous les mots sont envoyes LSByte first. 
2Signe, complement a 2. 
C.4 Registres de controle 
Les registres de controle et leur contenu sont dermis au tableau C.5. 
Tableau C.5: Definition des registres de controle 








































Periode entre chaque paquet 
LSByte de l'adresse de depart des instruc-
tions de stimulation 
MSByte de l'adresse de depart des instruc-
tions de stimulation 
Options de trains de stimulation 
Nombre de mots par paquet 
Mode continu (1) ou un seul train (0) 
Force train complet (1) ou charge nouvelles 
valeurs des leur reception (0) 
Nombre de paquets par cycle 
Duree d'un train (en nombre de cycles) 
Duree d'in intertrain (en nombre de Pckt-
Period) 
Premier registre d'options de monitoring 
Monitoring active (1) ou non (0) 
Mode Min/Max (1) ou echantillonage (0) 
Selection du canal a monitorer 
(c.f. documentation ATMEGA16) 
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Periode d'echantillonage1 
Delai avant le premier echantillon2 
10x3E -> 215us/ech., 4,6 kHz -> 256 ech. = 55 msec 
0x3D - • 108us/ech., 9,25 kHz -» 256 ech. = 27,5 msec 
0x3C -> 54us/ech., 18 k H z ^ 256 ech. = 13,8 msec 
0x3B - • 27us/ech., 37 kHz -> 256 ech. = 6,9 msec 
0x3A -> 13,5us/ech., 74 kHz -> 256 ech. = 3,45 msec 
2 A partir de l'envoi de la premiere impulsion suivant le commencement d'une 
periode de « stimulation continue » (~ 2/xs de precision). Une fois demarre, 256 
echantillons sont toujours enregistres et disponibles avec une operation RdRAM. 
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C.5 Guide d'utilisation du logiciel de controle 
Un logiciel de controle et de configuration du systeme permet au clinicien d'ef-
fectuer une multitude de tests destines aux experiences in-vivo elles-memes ou au 
systeme electronique. Cette section ne se veut pas une description exhaustive du logi-
ciel, mais bien un guide permettant a un clinicien/experimentateur de mener a bien 
ses operations. 
Toute configuration peut etre determined au moyen de fichiers modifiables par 
l'utilisateur (texte generique) ou au moyen d'une interface graphique. Cette derniere 
est cependant necessaire pour activer le stimulateur et communiquer avec ce dernier. 
C.5.1 Fichiers de configuration 
La structure des fichiers recommandee est illustree a la figure C.2. Chaque ses-
sion est definie par un fichier de configuration globale, <nom>. cf g, et un repertoire 
<nom>_res lui est associe pour les differentes ressources requises. Une session par 
defaut (.default) est fournie et chaque session est sauvegardee automatiquement 
(_Autosave). L'utilisateur peut sauvegarder et reutiliser autant de sessions que desire. 
Le tableau C.6 decrit les differents items de la structure de la figure C.2. 
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[J Sessions 
• [J _Autosave_res 
J ] .Autosave.cfg 
• [J _Default_res 
J i .Default.cfg 
• [Ji <nom>_res 
J : o-i.pth 
J : 2-i.pth 
J : 2-2.pth 
J? 3-l.pth 






J ] Maps, map 
J^ PSV.psv 
J ; Stim.stp 




Figure C.2: Structure des fichiers de configuration du logiciel de controle 
Tableau C.6: Description des fichiers relatifs au logiciel de controle du stimulateur 
in-vivo 
Item Description 
XXX.pth Listes de fichiers recents crees ou appeles par l'utilisateur (non 
modifiable manuellement) 
DestFiles Repertoire suggere pour les fichiers de sortie 
Maps.map Parametres de correspondance entre la position d'un site selon 
l'interface graphique et l'adresse sur le module de stimulation 
PSV.psv Parametres du module de stimulation (selon l'« Onglet de confi-
guration des parametres d'impulsions de stimulation ») 
Stim.stp Parametres du stimulateur en general 
StimlnstList.sil Liste des instructions executees cycliquement par le stimulateur. 
Des instructions de stimulation (stim), de diagnostic (monit) ou 
d'attente (nop) peuvent etre utilisees. 
Usr Fichier des sources desirees par l'utilisateur. 
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Les fichiers .cfg, .map, .psv et . s i l possedent un format identique modifiable 
directement par l'utilisateur rendant facile la creation de multiples configurations 
similaires sans avoir recours a l'interface graphique. La figure C.3 presente un extrait 
d'un fichier . cfg. 
Commentaires d e s c r i p t i f s . . . 





Figure C.3: Exemple de fichier de configuration du stimulateur in-vivo 
C.5.2 Interface graphique 
Dans chaque cas, les items descriptifs numerotes font reference aux encadres 
numerotes sur la figure correspondante. 
Fenetre de configuration globale 
1. Destinations des commandes. Peut etre le port seriel virtuel (Bluetooth) et/ou 
un fichier2. Les fichiers peuvent etre utilises pour : 
- diagnostiquer l'activite sur le port; 
- sauvegarder une serie d'instructions a etre reutilisees integralement pour des 
operations futures. 
2Tous les fichiers sont identifies par un « Friendly Name » choisi par l'utilisateur permettant de 
faciliter leur identification et faisant fi de leur chemin d'acces 
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Return Vdatge [5yn T ] Centered at | 1 6 ? V 
f Force Complete Train R Continuous Stimulation 
Load Default SaveDefaut Load Fie Save File 
Monitoring: Enabled 
ConL Stim: Enabled 
o 
- Global Settings 
Load Defaults I SaveDefauksl e Load Fie Save Fie 
Start /Stop Battery Check Quit 
Figure C.4: Fenetre de configuration globale 
Dans le cas des fichiers, les commandes peuvent creer un nouveau fichier (App 
active) ou en creer un nouveau (App desactive); 
2. onglets de configuration/action (decrits individuellement plus bas); 
3. sauvegarde/recuperation d'une session; 
4. affichage du statut de parametres de configuration essentiels; 
5. demarrage/arret d'une (serie de) stimulation(s); 
6. verification de l'etat de la batterie. 
Onglet de configuration des parametres de trains de stimulation 
1. valeurs desirees par l'utilisateur 
2. valeurs reelles, selon l'horloge et les inter-relations entre chacun des parametres ; 




Nb Pckt / Cycle 
Nb Cycle / Tran 
Intet Train Duratio 











Return Volatge |Dyn _»J 
I - Force Complete TrainMSa 
Load Default | Save Default | 
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Load Re | Save Fie | 
Cancel 
Apply 
Figure C.5: Onglet de configuration des parametres de stimulation 
4. mode et reference de l'electrode de retour 
5. stimulation continue (active) ou d'un seul train (desactive) 
6. indique si une nouvelle valeur (en mode continu) est appliquee immediatement 
(desactive) ou apres la completion du train en cours (active) 













J J Sampirrg Period j 13.5 us T ] 




8Samptes|l28 Result File ~ ^ I ••• I Cancel | Apply 
Get Results I R Do not ovemrite fie - (add suffix if required) 
Figure C.6: Onglet de configuration des parametres de diagnostic de la tension 
1. selection du site de stimulation vise3 
3La correspondance entre le site selon l'interface graphique et l'electrode (canal/site du module 
de stimulation) est defini dans le fichier Maps.map 
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2. parametres d'acquisition. Si le mode Min/Max est active, les minimum et maxi-
mum du voltage pour toute la periode d'activite seront retournes a l'utilisateur 
afin de verifier si une saturation de l'etage de sortie a eu lieu ou non; 
3. destination des resultats (si le mode Min/Max est desactive) sous forme de fichier 
Matlab™ permettant facilement un amchage graphique de la forme d'onde. 
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Figure C.7: Onglet de configuration des parametres des impulsions de stimulation 
1. site de stimulation vise 
2. parametres des impulsions pour le site vise 
3. programmation de la memoire EEPROM (tous les sites simultanement) 
4. parametres partages pour tous les sites (c.f. section A. 1.3) 
Onglet de configuration pour l'experience de conditionnement 
1. port auquel est connecte le detecteur sonore 
2. sites a activer pour la stimulation 
3. demarre « l'ecoute » du port pour la synchronisation de la stimulation avec 
les signaux sonores. L'utilisateur a un maximum de 30 secondes pour activer la 
stimulation via le signal sonore suite a l'activation de « l'ecoute » 
Source |C0M3 •»! Open | Close 
e | 7 | 7 | 7 | 7 
17171717 
| 7 | 7 | 7 F 
Status: Port closed 








Figure C.8: Onglet de configuration pour l'experience de conditionnement 
Onglet de gestion de la memoire interne du stimulateur 
- Program EEPROM • 
Start Adress |0000 
•Ld. RAM from EEPROM-
ROM Start Adres* |0000 
RAM Start Adresse |ffl00 
Block Size [2 
- Read RAM-
StartAdress |fJ200 
Block Size |1 
Data | 
(16 bytes each] 
Data | 
(16 bytes each) 
zl 
J 







Figure C.9: Onglet de gestion de la memoire interne du stimulateur 
1. programme l'EEPROM a partir des donnees d'un fichier texte (format : Ox. . .) 
2. transfert un bloc de donnees de l'EEPROM a la RAM du stimulateur 
3. transfert d'un bloc de donnees de la RAM du stimulateur a un fichier sur le PC 
Onglet d'execution de commandes « brutes » 
1. envoi d'un mot (32 bits) 
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Specific Slim Word | | 
Send Batch File | ^J New... 











































Send | { p | 
Send | C a 
Send | Q l 
j 
Figure CIO: Onglet d'execution de commandes « brutes » 
2. envoi d'un fichier (peut etre directement un fichier genere anterieurement par 
l'interface usager (c.f. Fenetre de configuration globale) 
3. envoi d'un octet 
4. envoi d'un « masque d'activation » correspondant a (aux) l'electrode(s) visee(s) 
5. dernier masque envoye (stimulation courante) 
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Figure C.ll: Onglet de controle direct du module de stimulation 
Envoie les mots de commandes au MS selon les parametres determines dans l'« on-
;let de configuration des parametres des impulsions de stimulation ». 
